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Vektoren und Tensoren werden in der  Arbeit  mit  Fettbuchstaben dargestellt
(z.B. u, H),wenn sie als solche angesprochen werden. Tensoren und Matrizen
werden  in  lateinischen  Großbuchstaben  geschrieben.  Das  Vektor-Skalarpro-
dukt wird mit einem Punkt bezeichnet  während alle anderen Produkte, auch
Matrix-Vektor-Multiplikationen, ohne Punkt geschrieben werden (Ax). 
Es gilt  überall  die  Einsteinsche Summenkonvention, wenn nicht  ausdrücklich
anders vermerkt.
1 Einleitung
Die allgemeine Biomechanik beschreibt und analysiert mit Hilfe der Methoden der
klassischen Physik, beziehungsweise der technischen Mechanik, und den Erkennt-
nissen aus Biologie, Anatomie und Physiologie die mechanischen Abläufe lebender
Organismen. Eine Besonderheit  der Biomechanik ist, dass Gewebe, wie zum Bei-
spiel Knochen, auf mechanische Reize zuerst mit einer biochemischen Antwort rea-
gieren, was dann zur Folge hat, dass sich das Gewebe entsprechend dem Reiz um-
baut.  Ein Beispiel  ist  die  Entwicklung und Formbildung verschiedener  Binde-  und
Stützgewebe als Reaktion der auf sie einwirkenden Kräfte. Im Gegensatz zur techni-
schen Mechanik beschreibt die Biomechanik nicht regelmäßige, typisierte Konstrukti-
onselemente, sondern es muss für jeden Organismus ein spezifisches Design kon-
struiert werden. Die Medizintechnik stellt dafür die Methoden der medizinischen Bild-
gebung zur Verfügung. Ein weiteres Werkzeug stellen die Finite-Elemente-Metho-
den(FEM) dar. Mit diesen Methoden ist es möglich, so komplexe Mehrkörperproble-
me, wie sie in der Biomechanik auftreten, numerisch zu lösen. Hierfür werden die Er-
gebnisse der mechanischen Experimente benötigt,  so dass auch diese Methoden
immer weiter verfeinert werden.
Die kieferorthopädische Biomechanik stellt ein Teilgebiet der Biomechanik dar. Sie
beschäftigt  sich mit  der  Beschreibung biologischer  und mechanischer  Reaktionen
von zahnmedizinischen Strukturen bei Anwendung kieferorthopädischer Kraftsyste-
me. Besonders interessant sind die Beschreibungen der Zahnbewegungen mit nu-
merischen Methoden, kombinierte experimentelle und numerische Untersuchungen
des Verhaltens der Zähne, des mechanischen Verhaltens des Zahnhalteapparates
und des Alveolarknochens, sowie die Analyse und Konstruktion spezieller Behand-
lungselemente [Tan1987, Tan1998, Mid1990, Pro2000, Cat2005], die eine Zahnbe-
wegung verursachen. Die Behandlung einer Zahnfehlstellung wird ermöglicht, indem
spezielle  kieferorthopädische,  mechanische  Behandlungselemente  [Bur1979,
Bou1992,  Hin1998]  eingesetzt  werden.  Über  diese  werden  Kraftsysteme  auf  die
Zahnkronen übertragen.  Sie verursachen bei längerer Einwirkung auf  das biologi-
sche System Knochenumbauprozesse. Es können hierbei Translationen der Zähne
von bis zu 5 Millimetern und Rotationen von etwa 10 Grad erreicht werden, bei Kräf-
ten von bis zu 10 N beziehungsweise Drehmomenten von einigen 10 Nmm. Als Bei-
spiel  zeigt  Abbildung  1 Patientenbilder  zu Beginn und nach einer  kieferorthopädi-
schen Behandlung. Die durchgeführte Zahnbewegung ist deutlich zu erkennen.
Eine Vielzahl von kieferorthopädischen Fragestellungen wurde in den letzten 30 Jah-
ren mit der Methode der finiten Elementen simuliert. Bisher sind zumeist zum Teil
stark vereinfachte Modelle entwickelt worden, die nur für ein spezifisches Problem
geeignet waren [Bur1981, Der1986, Vol1999]. Ziel dieser Arbeit war es, durch expe-
rimentelle  und  numerische  Untersuchungen  das  biomechanische  Verhalten  von
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mehrwurzeligen Zähnen zu erforschen. Für die numerische Untersuchung sollte hier-
für ein weitgehend anatomisch korrektes FEM-Modell  mit  mehrwurzeligen Zähnen
des Oberkiefers und des umgebenden Zahnhalteapparates entwickelt werden. Die-
ses Modell sollte durch die Ergebnisse einer klinischen Studie verifiziert werden. Die
klinische Studie zum initialen Auslenkungsverhalten behandelter Zähne wurde durch
experimentelle Untersuchungen an Schweinekiefersegmenten ergänzt.
Für diese Untersuchung war die enge interdisziplinäre Zusammenarbeit  der Fach-
richtungen Kieferorthopädie, Medizintechnik und Physik von tragender Bedeutung. 
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Abbildung 1: Beispiel für eine kieferorthopädische Behandlung: Klinische Darstellung der Zähne im Un-
terkiefer zu Beginn (links) und nach (rechts) einer Behandlung. Es sind deutlich die durchgeführten
Zahnbewegungen zu erkennen.
2 Biomechanische, klinische und
werkstoffwissenschaftliche Grundlagen
der Zahnbewegung
Zum besseren Verständnis der kieferorthopädischen Biomechanik werden zunächst
zahnmedizinische Grundlagen und die Biologie der Zahnbewegung beschrieben. An-
schließend werden grundlegende Prinzipien der kieferorthopädischen Biomechanik
und die mechanischen Materialeigenschaften dentaler Gewebe dargelegt. Der Ab-
schnitt endet mit einer Übersicht über die bisher in der Literatur beschriebenen Un-
tersuchungen zur kieferorthopädischen Biomechanik.
2.1 Biomechanischer Hintergrund
Zur  Vermeidung von durch  den  Arzt  erzeugten  Schädigungen ist  es erforderlich,
dass das Einwirken kieferorthopädischer Kraftsysteme auf den dentofazialen Kom-
plex  in  kontrollierter  Weise  geschieht.  Seit  Einführung  festsitzender  Apparaturen
durch Angle zu Anfang des 20. Jahrhunderts ist eine Kontrolle der Kraft- und Dreh-
momentapplikation  auf  einzelne  Zähne ermöglicht  worden.  Eine genaue Kenntnis
der Mechanik der eingesetzten Behandlungselemente alleine reicht jedoch nicht aus,
um die resultierende Zahnbewegung durch den Kieferknochen zuverlässig vorhersa-
gen zu können. Das Ziel muss eine Verbindung von Biomechanik und Zellbiologie
zur Beschreibung der Dynamik des Knochenumbaus sein [Rob1981, Kaw2005].
Der Begriff “Biomechanik” wurde bereits zum Ende des 19. Jahrhunderts von Bene-
dikt geprägt [Ben1910] und kann als Wechselwirkung mechanischer Größen mit bio-
logischen Systemen charakterisiert werden. Grundlegende Aspekte dieses Arbeits-
gebietes fanden erst mit den Arbeiten von Burstone [z.B. Bur1962] und Nikolai [z.B.
Nik1972] Einzug in  die  Kieferorthopädie.  Im Wesentlichen wurden hierbei  Fragen
des  anwendungsorientierten  Designs  kieferorthopädischer  Behandlungselemente
sowie die initialen Reaktionen von Zahn und Zahnhalteapparat auf kieferorthopädi-
sche Kraftsysteme [Chr1969, Nik1972, Bur1980] mit Hilfe experimenteller und theo-
retisch naturwissenschaftlicher Methoden betrachtet. Sowohl Probleme auf der expe-
rimentellen und der theoretisch-numerischen Seite als auch eine noch eingeschränk-
te Rechenleistung der Computer erlaubten aber nicht die Erweiterung dieser Arbei-
ten bis hin zu einer Modellierung einer orthodontischen Zahnbewegung.
Die physiologische Grundlage der orthodontischen Zahnbewegung ist die ständige
Erneuerung des Knochens als Reaktion auf äußere mechanische Reize. Auch im
skelletalen System spielt dieses eine wichtige Rolle und wird intensiv erforscht. Ein
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Mangel  an  mechanischen  Reizen führt  zu verstärktem Knochenabbau [Gar2007].
Dies  geschieht  zum  Beispiel  bei  längeren  Aufenthalten  in  der  Schwerelosigkeit
[Ram1985]. Anderseits kann durch das regelmäßige Einwirken von muskulären Kräf-
ten auf das Skelett dieser Verlust der Knochensubstanz rückgängig gemacht oder
auch eine Osteoporose verlangsamt werden [Chi1995, Mur2003]. Auch bei der Beur-
teilung von dentalen Implantaten spielen Knochenumbauprozesse eine große Rolle.
Dass  es  einen  Zusammenhang  zwischen  der  funktionalen  Belastung  und  Kno-
chenumbauprozessen gibt, kann daher als sicher angenommen werden. Die genau-
en Mechanismen werden aber weiterhin kontrovers und teilweise gegensätzlich dis-
kutiert [Cow1981, Fro1990, Fros1990, Sem2001].
Bei  der  kieferorthopädischen  Zahnbewegung hat  die  Verankerung  des  Zahns  im
Knochen über das Parodontalligament (PDL oder Desmodont) eine besondere Be-
deutung. Die biomechanischen Eigenschaften dieses Gewebes erlauben den Zäh-
nen eine initiale Beweglichkeit, die nicht nur die Aufnahme von Kaukräften und ande-
ren muskulären Belastungen (Kauen, Schlucken, Bruxismus („Knirschen“)) ermög-
licht, sondern auch eine Auslenkung des Zahns bei Einwirken eines kieferorthopädi-
schen Kraftsystems zur Folge hat. Somit  werden über das PDL als Vermittler die
Wirkungen orthodontischer Kräfte auf die umgebenden Gewebe verteilt [Mei2007].
Daher ist das Wissen über die Struktur und die biomechanischen Eigenschaften von
dentalen Geweben eine Voraussetzung für eine korrekte Beurteilung der zu erwar-
tenden orthodontischen Zahnbewegung wie auch für  deren numerische Modellbil-
dung.
2.2 Klinischer Hintergrund
Die Kieferorthopädie ist das Teilgebiet der Zahnmedizin, das sich mit der Diagnostik
und Therapie von Anomalien der Kiefer- und Zahnstellungen beschäftigt. Diese wer-
den als Dysgnathie oder Malokklusion bezeichnet. Der größte Teil der Weltbevölke-
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Abbildung  2: Schematische Darstellung der Zahn(-fehl)stellungen der Angle-Klasse I („ideal“, linkes
Bild) und der Angle-Klasse II.1 [Pro2006]. 
rung (70%) zeigt die Merkmale dreier Typen von Fehlstellungen, den sogenannten
Angle-Klassen I , II und III [Ang1899] (Abbildung 2), wobei Angle I den idealen Zu-
stand darstellt. Dabei ist die größte Untergruppe, die zur Kieferorthopädie überwie-
sen wird, die Klasse II mit 28% bis 63% [Bur1991, Wil2001]. Hauptmerkmal der Klas-
se II, mit den Untergruppen II.1 und II.2, ist eine Lagediskrepanz der oberen zur un-
teren Zahnreihe, was sich besonders deutlich in der vergrößerten Frontzahnstufe der
Untergruppe II.1 zeigt (Abbildung 2 rechts). Es können sowohl skelettale Faktoren,
wie ein vorstehender Oberkiefer oder ein zurückliegender Unterkiefer, als auch den-
toalveoläre Faktoren, wie eine Vorverlagerung der Oberkiefer-Frontzähne oder eine
Rückverlagerung der Unterkieferfrontzähne, zugrunde liegen. Dabei können alle Fak-
toren sowohl in verschiedenen Kombinationen als auch isoliert zum klinischen Bild
der Klasse II führen. Zur Therapiemaßnahme eignen sich entsprechend der jeweili-
gen  Diagnose  die  Möglichkeiten  der  Wachstumshemmung  des  Oberkiefers,  der
Wachstumsförderung des Unterkiefers, der Distalisierung der oberen Zahnreihe, die
Kompensation  durch  Extraktionstherapie  oder  die  kieferorthopädisch-chirurgische
Kombinationstherapie.
Bei einem dentalen oder skelletalen anomal weiten Vorstand des Oberkiefers, die
am häufigsten vorkommende Bioanomalie, hat sich ein sogenannter Headgear (HG)
als Behandlungsgerät bewährt [Pro2006]. Die kieferorthopädische Literatur konzen-
trierte sich seitdem hauptsächlich auf die Größe und die Richtung des Kraftvektors,
was  zur  Entwicklung  eines  gerichteten  Zugsystems  führte  [Sch1994,  Zen1995,
Tan1996]. Auf den Headgear als Behandlungselement wird in Kapitel 2.3.2 genauer
eingegangen. Die Beobachtung, dass der HG besonders wirksam während des pu-
bertären Wachstumsspurts ist und eine Distalisierung der Dentition mittels HG vor
dem Durchbruch der zweiten und dritten Molaren besonders günstig erscheint, wur-
de bisher nicht wissenschaftlich belegt.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde daher die Beweglichkeit erster Molaren in Abhängig-
keit vom Durchbruchsstadiums des Nachbarzahns nach Applikation eines HG über-
prüft.  Es wurde klinisch,  numerisch  und experimentell  die  initiale  Zahnbewegung,
das heißt  das Auslenkungsverhalten der Zähne bei  kurzzeitiger Belastung,  unter-
sucht. Im weiteren Teil der Arbeit wurde die kieferorthopädische Zahnbewegung un-
tersucht, bei der es auch zu Knochenumbauprozessen kommt. 
2.3 Zahnmedizinische Grundlagen
In diesem Kapitel werden einige zahnmedizinische Grundlagen erläutert. Zuerst wer-
den die Begriffe, welche die Lage der Zähne allgemein und zueinander beschreiben,
dargestellt. Als nächstes wird der allgemeine Aufbau des Gebisses und dann speziell
der Aufbau des Zahnes und des Zahnhalteapparates erläutert. Im Anschluss daran
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werden für die kieferorthopädische Zahnbewegung relevante Aspekte der Anatomie
und Physiologie des Knochens und des Knochenumbaus erörtert.
2.3.1 Lagebezeichnung der Zähne
Die Zahnflächen der einzelnen Zähne, die „zur Zahnbogenmitte hin“ (siehe Abbil-
dung  3, [Med1999]) zeigen, bezeichnet man als mesial, die Zahnflächen, die „von
der Zahnbogenmitte weg“ zeigen, als distal.
Die Kaufläche der Seitenzähne tragen die Bezeichnung okklusal.  Den Bereich an
den Schneidekante der Frontzähne nennt man dagegen inzisal. Die zur Lippe hin
zeigenden Frontzahnflächen werden als labial bezeichnet, die zur Wange hin zeigen-
den Seitenzahnflächen als bukkal. Die Flächen aller Zähne des Oberkiefers, welche
zum Gaumen hin zeigen, liegen palatinal, die jeweiligen Zahnflächen im Unterkiefer,
welche zur Zunge zeigen, liegen lingual. Der Bereich eines Zahnes an der Zahnkro-
ne heißt  koronal,  der  am Zahnhals  heißt  zervikal,  und  radikulär  bedeutet  an  der
Zahnwurzel. Apikal heißt der Bereich eines Zahnes an der Wurzelspitze.
Ganz allgemein gilt die Bezeichnung approximal, welches die Lage zum Nachbar-
zahn hin beschreibt, sowie interdental, was zwischen den Zähnen bedeutet.
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Abbildung 3: Lage- und Richtungsbezeichnungen der Zähne [Med1999].
2.3.2 Aufbau des Gebisses
Beim Menschen gibt es wie bei den meisten Säugetieren einen einmaligen Zahn-
wechsel. Zunächst werden Milchzähne angelegt (lacteale Dentition), die ab dem Al-
ter von etwa sechs Jahren durch die bleibenden Zähne (permanente Dentition) er-
setzt werden. Die hinteren Seitenzähne haben keine Milchzahnvorgänger, sie entste-
hen nur im bleibenden Gebiss. Die Zähne des Milchgebisses liegen etwa zwischen
dem sechsten Lebensmonat und dem zwölften Lebensjahr vor. Im Zeitraum des ver-
mehrten Gesichtsschädelknochenwachstums, ungefähr zwischen dem sechsten und
zwölften Lebensjahr, besteht das menschliche Gebiss sowohl aus Milchzähnen als
auch aus bleibenden Zähnen.  Während  dieser  Zeit  erfolgt  der  Wechsel  von den
Milchzähnen des Milchgebisses zu den bleibenden Zähnen des bleibenden Gebis-
ses. Das Gebiss des Zahnwechsels wird daher auch als Wechselgebiss bezeichnet.
Das bleibende Gebiss eines voll bezahnten Menschen besteht aus 32 Zähnen. Es
liegt symmetrisch in je zwei Kieferhälften in Unter- und Oberkiefer vor. In jeder Kie-
ferhälfte können hierbei zwei Schneidezähne (Incisivus, Kurzform: I),  ein Eckzahn
(Caninus, Kurzform: C), zwei Vorbackenzähne (Prämolar, Kurzform: P) und drei Ba-
ckenzähne (Molar, Kurzform: M) unterschieden werden (siehe Abbildung 4 links). 
Wird hiermit das Milchgebiss in Abbildung 4 rechts verglichen, fällt auf, dass dieses
nur aus 20 Zähnen besteht. Außerdem sind die Milchzähne kleiner als die bleiben-
den Zähne. Je Kieferhälfte besteht das Milchgebiss aus zwei Milchschneidezähnen,
einem Milcheckzahn und zwei Milchmolaren. Im Milchgebiss fehlen also die Prämo-
laren.
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Abbildung 4: Aufbau eines bleibenden Gebisses (links) und eines Milchgebisses (rechts) [Med1999].
2.3.3 Aufbau des Zahns und des Zahnhalteapparates
Wie zuvor erwähnt, teilt sich der Zahn in Zahnkrone, Zahnhals und Zahnwurzel auf.
Er besteht zum größten Teil aus Dentin, welches die Pulpa (siehe Abbildung 5) um-
schließt. Im Bereich der Zahnkrone ist das Dentin vom Zahnschmelz umgeben, wel-
ches das härteste Material im Körper darstellt. Der Zahnhalteapparat (Parodontium)
ist das funktionelle Verankerungssystem des Zahns in Knochen. Er besteht aus dem
Zahnfleisch (Gingiva propria), der Wurzelhaut (Desmodont oder Periodontium), dem
Wurzelzement (Cementum) und dem Zahnfach (Alveole). Die Zahnwurzeln befinden
sich in den Zahnfächern, einem Teil des Kieferknochens, und werden vom Zahnhals
bis zur Wurzelspitze von Wurzelzement bedeckt. Hauptbestandteil der Wurzelhaut
sind Bindegewebsfasern, die als  Sharpeysche Fasern bezeichnet werden. Sie ver-
binden den Alveolarknochen der Zahnfächer mit dem Wurzelzement des Zahns. Die
Sharpeyschen Fasern strahlen in die kompakte Knochenschicht  der Alveolenwan-
dung ein. Die einzelnen Zähne sind also nicht mit dem Alveolarknochen verwachsen,
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Abbildung 5: Anatomischer Aufbau des Zahns und des Zahnhalteapparates [Jun1991].
sondern durch Bindegewebsfasern in der Alveole hängend befestigt. Dadurch wird
beim Beißen und Kauen der Druck der Belastung in Zugbelastung umgeformt. Diese
Zugbelastung stellt einen physiologischen Reiz für den Alveolarknochen dar. Fehlt
dieser Reiz, etwa weil ein Zahn entfernt wurde, bildet sich der Alveolarknochen zu-
rück. Neben den Sharpeyschen Fasern enthält die Wurzelhaut ein dichtes Blutgefäß-
netz.  Dieses ernährt  zum einen die  Zellen  des Wurzelzements  und die Bindege-
webszellen der Wurzelhaut,  zum anderen dämpfen die Blutgefäße den Kaudruck.
Außerdem befinden sich in der Wurzelhaut Nervenfasern, die das Druck- und Berüh-
rungsgefühl der Zähne vermitteln. 
Die Knochenfächer der Zähne befinden sich in den Alveolarfortsätzen der Kiefer. Der
Knochen beginnt bei einem gesunden Zahnhalteapparat etwa 1 bis 2 mm unterhalb
der Grenze zwischen Wurzelzement und Schmelz.
Das Zahnfleisch bedeckt zum einen den Bereich des Zahnhalses sowie den oberen
Teil des Alveolarfortsatzes, zum anderen bildet es im Bereich zwischen den Zähnen
als interdentale Gingiva jeweils eine sogenannte Interdentalpapille, die den Approxi-
malraum ausfüllt. Zwischen der Zahnoberfläche und der Gingiva besteht eine 1 bis 2
mm tiefe Zahnfleischfurche, die als Sulcus gingivae bezeichnet wird.
2.3.4 Knochen und Knochenumbau
Knochen hat sowohl mechanische als auch metabolische Aufgaben. Er ist fest ge-
gen Druck, Zug, Biegung und Drehung und gehört mit zu den härtesten Geweben
des menschlichen Körpers und dient den Skelettmuskeln zum Ansatz. Die langen
Knochen bilden ein System aus Hebeln und verstärken dadurch auftretende mecha-
nische Kräfte. Außerdem schützen Knochen insbesondere das Zentrale Nervensys-
tem, das im Schädel (Gehirn) bzw. im Wirbelkanal (Rückenmark) liegt, aber auch
das Knochenmark und die im Thorax gelegenen Organe. Eine weitere Aufgabe be-
steht darin, dem Körper Halt und Festigkeit zu geben. Darüber hinaus hat Knochen
auch metabolische Funktionen, z.B. als Calciumspeicher. 
Knochengewebe kann auf  verschiedene Weisen klassifiziert  werden.  Die Kriterien
dafür sind zum Teil voneinander unabhängig. Zur Charakterisierung dienen die ma-
kroskopische  Erscheinung,  der  Ursprung  und  beim  reifen  Knochen  auch  die  Mi-
krostruktur [Rah1985]. In dieser Arbeit wird das Knochengewebe nach den makro-
skopischen Merkmalen beschrieben. Der Knochen unterteilt  sich in dicht gepackte
Knochensubstanz (Kortikalis)  und eine  lockere Anordnung sogenannter  Knochen-
bälkchen (Spongiosa).
Während einer kieferorthopädischen Behandlung bewegt sich ein Zahn durch den
Alveolarknochen.  Hierfür  sind  die  Mechanismen  des  natürlichen  Knochenumbaus
verantwortlich, die nachfolgend charakterisiert werden. Die Fähigkeit des Knochens,
sich verändernden mechanischen Belastungen anzupassen, basiert auf den ständig
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ablaufenden Neubildungs- und Resorptionsvorgängen des Knochengewebes. Betei-
ligt sind hier vornehmlich zwei Zelltypen, Osteoblasten (Zellen, die Knochen neu bil-
den) und Osteoklasten (Zellen, die die Knochensubstanz abbauen).
Osteoblasten  bilden  während  der  Knochenentstehung  sogenannte  Knochenbälk-
chen. Sie synthetisieren zunächst eine kollagenhaltige Matrix (Osteoid), die als Ge-
rüst  für  die  Mineralisierung  benötigt  wird.  Auf  diese  Matrix  legt  sich  die  nächste
Schicht Osteoblasten und die darunter liegende Matrix mineralisiert. Die eingeschlos-
senen Osteoblasten werden ab jetzt Osteozyten genannt [Lül2003]. Häufig stehen
sie mit  Nachbarosteozyten über dünne zytoplasmatische Fortsätze in Verbindung.
Die zwischen den Osteozyten gelegene Matrix des Knochens enthält neben Proteo-
glykanen und Glykoproteinen viel Kollagen vom Typ 1. Es wird vermutet, dass be-
stimmte Glykoproteine die Mineralisierung an den Kollagen-Fasern (Typ 1) vermit-
teln. Osteoblasten geben sogenannte Matrixvesikel ab, in denen sich Kalziumphos-
phatkristalle bilden. Nach dem Platzen der Vesikel setzen sich Kristallite an den Kol-
lagenfasern der Matrix ab. In der Folgezeit entstehen weitere Kalziumphosphataus-
fällungen an den Kristallisationskeimen und schließlich kommt es zu einer Umwand-
lung von Kalziumphosphat zu Hydroxylapatit (HA). Diese HA-Kristalle bewirken die
Härte des Knochens, während die Kollagen-Fasern (Typ 1) dem Knochen die Elasti-
zität für das Auffangen von Kräften geben, die bei mechanischer Beanspruchung auf
den Knochen entstehen [Jun1991, Min2003].
Osteoklasten, der zweite am Knochenumbau beteiligte Zelltyp, resorbieren die Kno-
chenmatrix. Durch die Fusion von zahlreichen einkernigen Vorläuferzellen können
Osteoklasten mit bis zu 100 Zellkernen entstehen [Lül2003]. Osteoklasten sondern
zur Auflösung des Knochens Enzyme ab und produzieren durch die Abgabe von H+-
Ionen ein saures Milieu, das zur Auflösung der Hydroxylapatitkristalle und zur Akti-
vierung entsprechender  Enzyme dient.  Gesteuert  wird die  resorbierende Tätigkeit
dieser Zellen durch verschiedene Hormone und anderer biologischer Wirkstoffe.
Es finden sich sowohl Osteoblasten als auch Osteoklasten in asymmetrischer Vertei-
lung bei Umbauvorgängen. Ein Osteoklast kann in der gleichen Zeiteinheit eine Kno-
chenmenge  abbauen,  die  von  100-150  Osteoblasten  aufgebaut  wird  [Jun1991,
Min2003]. Die mechanische Beanspruchung ist das wichtigste Regulationskriterium
für den Knochenumbau. Dies wird besonders deutlich bei fehlender Beanspruchung,
wie zum Beispiel nach langer Krankheit oder einem Weltraumaufenthalt. Der Kno-
chen wird in diesen Fällen deutlich abgebaut. Mit zunehmendem Alter ist der Kno-
chenaufbau verringert, da zu wenig Osteoblasten gebildet werden.
2.4 Biomechanische Grundlagen der Zahnbewegungen
Bei  Zahnbewegungen  muss  zwischen  der  initialen  und  der  kieferorthopädischen
Zahnbewegung unterschieden werden. Die initiale Zahnbewegung kann als rein me-
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chanischer Vorgang gesehen werden.  Dagegen sind bei  der kieferorthopädischen
Zahnbewegung biologische Knochenumbauvorgänge beteiligt. Diese Vorgänge sind
erst teilweise verstanden und sind zur Zeit in der Forschung ein viel untersuchtes
Thema. In diesem Kapitel werden die mechanischen, physiologischen und biologi-
schen Zusammenhänge erläutert.
2.4.1 Initiale Zahnbewegung
Bei der initialen Zahnbewegung handelt es sich um eine kurzzeitige Zahnbewegung.
Der Zahn wird durch eine auf die Krone aufgebrachte Kraft elastisch und reversibel
im Zahnhalteapparat ausgelenkt. Hierbei werden die  Sharpeyschen Fasern ausge-
lenkt  und  Gewebeflüssigkeiten  und  Blut  aus  dem  Parodontalspalt  gedrückt.  Die
Kraft, die hierfür aufgebracht werden muss, ist abhängig davon, wie schnell der Zahn
ausgelenkt wird. Hierzu gibt es aktuelle biomechanische Untersuchungen an zwei-
wurzeligen Schweinezähnen in unserer Arbeitsgruppe [Dad2008]. 
Physikalisch gesehen sind Zähne durch ihre Lagerung im Parodont gestützte starre
Körper. Die Zahnkronen berühren sich mit ihren aufeinander zugerichteten konvexen
Flächen  in  Höhe des  anatomischen  Äquators,  im sogenannten  Kontaktpunkt.  So
können sich die Zähne in Abhängigkeit von der applizierten Kraft miteinander und
gegeneinander bewegen. 
Die initiale Zahnbewegung wird von verschiedenen Parametern beeinflusst.  Diese
sind die Morphologie der Zahnwurzeln [Näg1991], Anzahl der Wurzeln, Breite des
Parodontalspaltes, Verteilung der  Sharpeyschen Fasern, Auslenkungsgeschwindig-
keit [Mid1996] und die elastischen Eigenschaften des Parodonts. Aufgrund des ge-
ringen Elastizitätsmoduls des Parodontalligaments im Vergleich zu denen von Zahn
und Knochen (Faktor 2*105 bzw. 2*104) bestimmt dieses weitgehend über die Art und
das Ausmaß der Zahnauslenkung [Bur1985,  Näg1993,  Bou1999]. Die Zahnauslen-
kung zeigt in Relation zur aufgebrachten Kraft ein nichtlineares Verhalten [Müh1954,
Chr1969, Bur1980, Tan1995, Tom2002, Kaw2003, Nat2004]. Dieses Verhalten kann
durch  bilineare  Materialparameter  des  Paradontalligaments  beschrieben  werden.
Das mechanische Verhalten bei der initialen Zahnbewegung wird zum einen durch
die Streckung der  Kollagenfasern im Parodontaligament  verursacht,  zum anderen
durch die bei Belastung hervorgerufene Flüssigkeitsverschiebung in der extrazellulä-
ren Matrix und in den Blutgefäßen. Schnelle Belastung (bis etwa 10 s) wird stark
durch die Flüssigkeiten abgedämpft. Dauert die Belastung länger an, kommt es zu
einer Flüssigkeitsverschiebung innerhalb des Parodontalspaltes. Blut und Gewebe-
flüssigkeiten treten in den angrenzenden Knochenmarkraum über, und es stellt sich
ein statisches Kräftegleichgewicht ein [Wil1972].
Die kieferorthopädisch eingesetzten Kräfte bewegen sich in einem Bereich von 0,2 N
bis  zu 10,0 N [Sch1994].  Die durch sie  hervorgerufene Zahnauslenkung wird be-
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stimmt durch die Lage von Widerstandszentrum, Rotationszentrum, von Angriffsort,
Größe und Dauer der einwirkenden Kraft, von der Wurzelanzahl und -geometrie so-
wie von den alveolären Knochenverhältnissen. Das Widerstandszentrum (WZ) eines
gelagerten  Körpers  ist  analog  zum Massenschwerpunkt  eines  freien  Körpers  der
Punkt, durch den die Wirkungslinie einer angreifenden Kraft laufen muss, um eine
Translation zu bewirken. 
Die initiale Zahnauslenkung erreicht, in Abhängigkeit von der Breite des Paradontal-
spaltes, eine maximale Translation von etwa 0,2 mm und eine Rotation von etwa 2°.
Die kieferorthopädische Zahnauslenkung erreicht eine Translation bis zu 5 mm und
eine Rotation von mehr als 10°.
Durch die initiale Zahnauslenkung werden im Parodontalligament Spannungen und
Verzerrungen  erzeugt,  die  unter  anderem  durch  die  Ausschüttung  verschiedener
zellbiologischer Faktoren [Kaw2005,  Coh2006] dazu führen, dass Knochenumbau-
vorgänge initiiert werden [Bur1985]. Während der kieferorthopädischen Zahnauslen-
kung entsteht in den Bereichen erhöhten Drucks auf den Knochen Knochenabbau, in
den „Zugzonen“ entsteht Knochenanbau (siehe Abbildung 6).
2.4.2 Kieferorthopädische Zahnbewegung
Ein wesentliches Merkmal der kieferorthopädischen Zahnbewegung ist, im Gegen-
satz zur initialen Zahnbewegung, dass Knochenumbauprozesse stattfinden. Daher
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Abbildung 6: Verteilung von „Druck“- und „Zugzonen“ bei unkontrollierter Kippung und dadurch hervor-
gerufene Knochenumbauvorgänge [Kah1995].
bietet es sich an, ein mathematisches Modell der kieferorthopädischen Zahnbewe-
gung  in  Anlehnung  an  sogenannte  „Bone  Remodeling"-Theorien  zu  entwickeln
[Cow1981, Car1987, Bea1990]. Die ersten Theorien für diese Prozesse wurden für
den orthopädischen Bereich aufgestellt  und durch experimentelle und numerische
Untersuchungen vor allem im Bereich des Femurs und der Hüftendoprothesen unter-
stützt. Die Grundlage der numerischen Modelle zur Beschreibung von Knochenum-
bauvorgängen ist das sogenannte ,,Wolffsche Gesetz" [Wol1882]. Demnach besteht
ein Zusammenhang zwischen der mechanischen Spannung und der Architektur des
Knochens. Außerdem zeigt der Knochen auch die Fähigkeit sich an veränderte Be-
lastungen anzupassen. Auf diese Art weist der Knochen im mechanischen Gleichge-
wicht eine optimale Struktur auf. Bei einer Änderung der Belastungen ist er in der
Lage, sich derart umzubauen, dass er wieder dem mechanischen Gleichgewicht an-
gepasst ist [Car1987,  Hui1987]. Dieses gilt auch für den Bereich des Alveolarkno-
chens. Durch kieferorthopädische Kraftsysteme wird in dieses Gleichgewicht einge-
griffen und ein gesteuerter Knochenumbau mit dem Ziel einer Zahnstellungsände-
rung bewirkt. Im Unterschied zur orthopädischen Biomechanik finden nicht nur struk-
turelle Anpassungen statt, sondern der Zahn bewegt sich große Strecken mit dem
Zahnhalteapparat durch den Alveolarknochen, wobei die Geometrie des parodonta-
len Ligaments im Wesentlichen erhalten bleibt. 
Allgemein  wird  zwischen dem ,,internen"  und  dem ,,externen"  Remodeling  unter-
schieden. Zum einen ändert sich die innere Struktur des Knochens durch Umbau der
Spongiosa. Dieses kann durch eine Änderung der Elastizitätsparameter des beteilig-
ten Knochens beschrieben werden [Cow1976,  Rein2007]. Zum anderen wird durch
eine Änderung der Belastung die äußere Geometrie durch Knochenan- bzw. -abbau
geändert. Hierbei bleiben die Materialparameter erhalten [Har1989]. Hiermit ist die
kieferorthopädische  Situation  gut  vergleichbar,  bei  der  der  Zahn  mitsamt  seinem
Zahnhalteapparat  durch  den  Kieferknochen  bewegt  wird.  Es  sind  verschiedene
Theorien entwickelt worden, die darauf basieren, dass die Knochenumbauprozesse
entweder durch mechanische Spannungen oder durch die Verzerrungen (also Deh-
nungen oder Verbiegungen des Knochens) bzw. deren Änderungen hervorgerufen
werden [Hui1987,  Har1989,  Beau1990,  Jac1997].  Untersuchungen zeigten  dabei,
dass das ,,Bone Remodeling" offensichtlich vorwiegend durch die Verzerrungen und
nicht  durch  Spannungen  gesteuert  wird  [Luo1995,  Bou1999,  Jon2001,  Cat2005,
Qia2007]. Hierbei wurde auch gezeigt, dass offensichtlich die Verzerrungen im Para-
dontalligament(PDL) dem Knochen ein Signal geben, den Umbauvorgang zu starten.
Diese Annahmen erlauben eine Realisierung der Umbauvorgänge mit Hilfe der Me-
thode der finiten Elemente (FEM). Mit diesem numerischen Werkzeug ist es möglich,
sowohl die mechanischen Spannungen als auch die Verzerrungen und die Deforma-
tionen der Gesamtstruktur zu ermitteln. Hieraus kann ein Signal für den Knochenum-
bau  bestimmt  werden.  Auf  dieser  Grundlage  wurden  dreidimensionale  adaptive
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FEM-Modelle entwickelt,  die zur Optimierung des Designs von Hüftendoprothesen
eingesetzt werden konnten [z.B. Car1987]. 
Neuere  Untersuchungen  [Kaw2005]  in  der  Kieferorthopädie  bestätigen,  dass  das
PDL nach einer mechanischen Belastung einen biochemischen Impuls an den Kno-
chen senden, worauf dieser mit einem Umbau reagiert (siehe Kapitel 1.2.4). Numeri-
sche Untersuchungen der  kieferorthopädischen Zahnbewegung [Pro2003],  welche
fortlaufend weiterentwickelt werden, haben gezeigt, dass dieses Verhalten durch me-
chanische Parameter gut angenähert werden kann. Knochenumbauprozesse werden
hier in Abhängigkeit eines mechanischen Reizes, dem lokalen Verzerrungszustand
des PDL, definiert. 
Diese Überlegungen wurden für den numerischen Knochenumbau benutzt. In Kapitel
5.5 wird der Programmablauf des Knochenumbaus beschrieben. 
2.5 Kieferorthopädische Behandlungsapparaturen
Zur Behandlung von Zahnfehlstellungen werden zumeist  mechanische therapeuti-
sche Hilfsmittel eingesetzt. Die kieferorthopädischen Apparaturen sind herausnehm-
bar, festsitzend bzw. eine Kombination dieser beiden Techniken. In der vorliegenden
Arbeit wurden die im Folgenden beschriebenen Behandlungselemente benutzt.
2.5.1 Bänder und Brackets
Bänder  sind Teil  einer  festsitzenden kierferorthopädischen Apparatur.  Sie werden
aus Metalllegierungen je nach Zahnform und -größe vorgefertigt. An ihre Außenseite
werden je nach Behandlungsfall Headgearröhrchen oder Brackets geschweißt. Mit
zunehmend besserer Klebetechnik wurden Brackets immer häufiger direkt auf den
Zahn geklebt. Die Kräfte bzw. Drehmomente werden von einem Drahtbogen auf den
Zahn übertragen. Heute werden Bänder in der Regel auf die ersten Molaren (M1) ze-
mentiert. Die Vorteile liegen darin, dass gegenüber einfachen Brackets Bänder stabi-
ler sind und somit größere Kräfte aufnehmen können. Außerdem erlauben sie die
Befestigung von Hilfsteilen, wie etwa Röhrchen, auch an der Zungenseite. Der Nach-
teil von Bändern ist die problematische Mundhygiene, der Verbleib von Restlücken
nach der kieferorthopädischen Behandlung und die mangelnde Ästhetik.  In Abbil-
dung 7a sind bebänderte Molaren zu sehen.
Aufgrund dieser Tatsachen werden Bänder heute fast nur noch im Seitenzahnbe-
reich eingesetzt. Früher wurden jedoch alle Zähne bebändert. 
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2.5.2 Headgear
Beim Headgear oder Gesichtsbogen handelt es sich um ein vom Patienten heraus-
nehmbares kieferorthopädisches Behandlungselement. Es handelt sich um ein soge-
nanntes extraorales Gerät, das heißt, dass sich die Kraftquelle außerhalb des Mun-
des befindet. Wie in Abbildung 7 zu sehen ist, besteht es aus einem Innen- und ei-
nem Außenbogen, welche jeweils in der Mitte verbunden sind. Die gebogenen En-
den des Innenbogens werden in Röhrchen eingesetzt, die auf Bändern an den obe-
ren Molaren befestigt sind. Am Außenbogen wird ein gummielastisches Textilband
oder ein Federzug befestigt. Diese üben je nach Lage am Kopf eine parietale, hori-
zontale oder zervikale Kraft aus (Abbildung 8). Die mit einem Headgear ausgeübten
Kräfte liegen zwischen 2 und 10 N. Der Patient sollte das Gerät 8-16 Stunden am
Tag tragen. Hierdurch soll der Oberkiefer an einem weiteren übermäßigen Wachs-
tum gehindert  werden,  so  dass  nach  Beendigung  der  Behandlung  eine  neutrale
Zahnstellung entsteht.
Um die Behandlungszeit möglichst kurz zu halten, besteht die klinische Erfahrung,
dass die Behandlung während einer großen Wachstumsintensität und ohne durchge-
brochene, dahinter liegende Molaren durchgeführt werden sollte. Diese ist bei Jun-
gen etwa zwischen 13 und 15 Jahren und bei Mädchen zwischen 11 und 13 Jahren
[laut Sch1994]. Der Vorteil dieser Apparatur ist, dass außer den bebänderten Mola-
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Abbildung 7: Bild a zeigt die intraorale Befestigung eines Headgears an den ersten Molaren, Bild b ein
Beispiel für einen Headgear.
ren keine weiteren Zähne belastet werden, weil die für die Molarenbewegung benö-
tigte Gegenkraft am hinteren Schädel angreift. Beim Essen und Sport wird sie nicht
getragen,  außerdem können Zähne und Zahnspange leicht  gereinigt  werden.  Der
Nachteil des Gesichtsbogens ist allerdings die Abhängigkeit des Behandlungserfol-
ges von der Mitarbeit des Patienten. Wegen seiner Auffälligkeit wird der Headgear
von manchen Patienten nicht gerne getragen. 
2.6 Materialeigenschaften der dentalen Gewebe
Die Materialeigenschaften der dentalen Gewebe sind in der Literatur zum Teil sehr
differenziert  dargestellt.  Trotz  der  bekannten  Anisotropie  von  Knochen,  PDL  und
Zahn wurden die Materialparameter in dieser Arbeit auf Grund von vorhergegangen
Untersuchungen [Haa1996]  als  homogen und  isotrop dargestellt.  Für  die  numeri-
schen Untersuchungen wurde von den folgenden Werten ausgegangen. Im weiteren
Verlauf der Arbeit wurden sie mit biomechanischen Methoden experimentell und nu-
merisch optimiert und verifiziert.
2.6.1 Zahn
Die Materialeigenschaften von Dentin,  Zahnschmelz und Zahnzement sind in ver-
schiedenen  Studien  experimentell  bestimmt  und  in  Untersuchungen  eingesetzt
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Abbildung 8: Drei verschiedene Headgear(HG)-Ty-
pen  nach  der  Zugrichtung:  1=parietaler  HG;  der
Kraftursprung liegt  oberhalb des Kraftangriffpunk-
tes. 2=okzipitaler HG; der Kraftursprung liegt in der
geraden Verlängerung der Okklusalebene. 3=zervi-
kaler  HG;  der  Kraftursprung  liegt  unterhalb  des
Kraftangriffspunktes [Sch1994].
[Hal1973,  Spe1993,  Del1999]  worden.  Die  Elastizitätsmoduln  für  Dentin,  Zahn-
schmelz und Zahnzement liegen bei EDentin ≈ 20 GPa, ESchmelz ≈ 80 GPa und EZement ≈ 
2,5 GPa. Die Querkontraktion wird überwiegend mit µZahn = 0,3 angegeben. Bisherige
Untersuchungen zeigten bei einem Vergleich der Berechnung der initialen Zahnbe-
weglichkeit mit und ohne Differenzierung der Zahnmaterialien Abweichungen unter-
halb von 0,1 % [Haa1996]. Da die Elastizitätsmoduln des Zahns gegenüber dem des
Parodontalligamentes deutlich größer sind als der E-Modul des Knochens, ist dieses
Ergebnis gut zu verstehen. Eine Differenzierung des Zahns in Schmelz, Dentin und
Zement wurde daher nicht vorgenommen, und es wurde ein einheitlicher Elastizitäts-
modul von EZahn = 20 GPa angesetzt. Aus den gleichen Gründen kann der Zahn ge-
genüber dem PDL als ein starrer Körper angesehen werden, so dass das Material-
verhalten als isotrop angenommen wurde. 
2.6.2 Parodontalligament
Die komplexe Struktur des Parodontalligamentes (PDL) erschwert die experimentelle
Bestimmung des mechanischen Verhaltens und deren mathematische Modellierung.
Dies kommt auch in den großen Schwankungen mit einem Faktor von 106 der für
das PDL in der Literatur angegebenen Elastizitätsmoduln zum Ausdruck. Die in der
Literatur ermittelten Querkontraktionszahlen lagen zwischen 0,1 und 0,49 (vergl. Ka-
pitel 2.7 Bisherige Untersuchungen).  Ein Grund ist sicher darin zu sehen, dass in
den zitierten Arbeiten unterschiedliche Lastsituationen betrachtet wurden.
Bei Belastung zeigt der Zahn ein zeitabhängiges Auslenkungsverhalten [Kör1971,
Mid1996].  Kurzfristige  Phänomene,  also  Dämpfung  oder  Schwingung  des  Zahns
nach impulsartiger Belastung, werden zunächst stark abgedämpft. Bei längeren Be-
lastungszeiten kommt es dann zu Flüssigkeitsverschiebung innerhalb des Parodon-
talspalts, zum Übertreten von Blut und Gewebeflüssigkeiten in den angrenzenden
Knochenmarkraum  und  zur  Einstellung  eines  statischen  Kräftegleichgewichts
[Wil1972, Dad2008].
Für die Materialparameter des Parodonts wurden zunächst Standardparameter aus
früheren Untersuchungen [Haa1996, Vol1998, Bou1998] in den numerischen Simu-
lationen aufgenommen (E1=0,05 MPa; E2=0,22 MPa und µ=0,3) und diese dann ite-
rativ den experimentell gemessenen Zahnauslenkungen angepasst. 
2.6.3 Knochen
Der Knochen besteht im Wesentlichen aus zwei Materialgruppen: außen eine kom-
pakte Kortikalisschicht und im Inneren schwammartiges Gewebe, Spongiosa. Deren
mechanische Eigenschaften unterscheiden sich deutlich. Für menschlichen kortika-
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len  Kieferknochen  variieren  die  Elastizitätsmoduln  von  etwa  5 GPa  bis  21 GPa
[Tam1994, Oos2000] stark in den verschiedenen Literaturangaben. Der Elastizitäts-
modul für spongiösen Knochen ist direkt abhängig von der Dichte. Dementsprechend
variieren die Werte in der Literatur von 340 MPa bis 3 GPa.
Haase [Haa1996] zeigte, dass durch die Annahme eines homogenen Knochens Ab-
weichungen in der initialen Zahnbeweglichkeit von geringer als 0,1 % gegenüber Be-
rechnungen mit differenzierten Knochenstrukturen auftraten. Diese Ergebnisse sind
in Übereinstimmung mit Arbeiten, bei denen der modellierte Knochen sogar vollstän-
dig durch starre Randbedingungen ersetzt wurden [Sie1986].
Alle Simulationen wurden daher mit einem mittleren E-Modul für den Knochen von
EKno = 2 GPa durchgeführt. Der zu erwartende Fehler von maximal 0,1 % ist klein ge-
gen die weiteren Fehlerquellen,  die  z.B.  durch Vernetzungs- und Geometriefehler
auftreten können.
Allgemein  ist  zu  beachten,  dass  Knochenproben  bei  unsachgemäßer  Lagerung
schnell  austrocknen  und  sich  dadurch  die  Materialeigenschaften  stark  ändern
[Bem2006]. Abbildung 9 zeigt zwei Spannungs-Dehnungs-Diagramme von jeweils ei-
ner Knochenprobe mit niedrigem Wassergehalt  von 2,5 % (a) und einem höheren
von  10,5 %  (b)  gemessen  mit  einer  niedrigen  Dehngeschwindigkeit  von  10-5 s-1
[Nat2003]. Die Knochenproben mit 10,5 % Wassergehalt zeigten eine höhere Duktili-
tät mit größerer Bruchdehnung, während eine trockene Probe deutlich spröder war.
2.7 Bisherige Untersuchungen
Die kieferorthopädischen Behandlungskonzepte basierten in den Anfängen der Kie-
ferorthopädie  vorwiegend  auf  Erfahrungswerten.  Aufgrund  dieser  empirischen  Er-
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Abbildung 9: Spannungs-Dehnungs-Diagramm einer Knochenprobe mit niedrigem Wassergehalt von
2,5 % (a) und 10,5 % (b) bei einer niedrigen Dehngeschwindigkeit von 10-5s-1. [Nat2003]
kenntnisse wurden die ersten Theorien entwickelt. In ersten Experimenten wurde die
optimale Kraftgröße und die sich daraus ergebenden biologischen Reaktionen unter-
sucht und diese Theorien erweitert oder neue aufgestellt. Später beschäftigte man
sich zunehmend mit der Analyse des biomechanischen Verhaltens des Zahnhalteap-
parates. Jede Untersuchung der initialen Zahnbewegung kann nur indirekt eine Aus-
sage über das Materialverhalten des Parodontalligamentes geben, da dieses direk-
ten Messungen nicht zugänglich ist. 
Experimentelle Untersuchungen zur Bestimmung des biomechanischen Verhaltens
der initialen Zahnbewegung wurden mit unterschiedlichen Ansätzen durchgeführt. Im
Folgenden werden einige der bisher verwendeten Methoden dargestellt. Es handelt
sich sowohl um experimentelle als auch theoretische Sudien. Im letzten Abschnitt
werden  einige  kombiniert  experimentell/theoretische  Untersuchungen  vorgestellt.
Durch einen Abgleich der Rechnungen mit experimentellen Daten mit einer Variation
der verschiedenen elastischen und geometrischen Parameter wurde die Aussage-
kraft  theoretischer Untersuchungen erhöht,  und die Elastizitätsparameter des PDL
konnten genauer bestimmt werden. 
2.7.1 Experimentelle Untersuchungsmethoden
Die eingesetzten experimentellen Untersuchungsmethoden werden unterteilt in pho-
toelastische,  laserinterferometrische  und  mechanische  oder  elektromechanische
Messmethoden.
Photoelastische Untersuchungen
Photoelastische Untersuchungen beruhten darauf, dass der Brechungsindex durch-
sichtiger Materialien von der mechanischen Spannung abhängt [Nik1972,  Far1973,
Bae1975].  Es  wurden  stark  idealisierte  zweidimensionale  Modelle  von  Zahn  und
Zahnhalteapparat  untersucht.  Diese Methode eignete  sich aufgrund der  Vereinfa-
chungen nicht für die Präzisionsbestimmung von Zahnauslenkungen, Materialpara-
metern oder  Spannungs- und Verzerrungsverteilungen.  Sie erlaubte lediglich eine
qualitative Aussage über eventuell auftretende Spannungsspitzen.
Laserinterferometrie
Mit dieser optischen Abstandsmessung konnten Zähne oder Kieferknochen präzise
mehrdimensional  und nichtinvasiv vermessen werden [Dir1987,  Bur1992].  Dadurch
konnten die Bewegungsparameter eines Zahns unter Last sehr genau bestimmt wer-
den. Schwierig war der sehr große apparative Aufwand und die aufwendige Justie-
rung der laseroptischen Apparaturen, aber auch dieses Problem wird mit zunehmen-
der Weiterentwicklung der Lasertechnik immer geringer.
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Mechanische, elektromechanische und optomechanische Messmethoden
Diese  Methoden  wurden  zur  Untersuchung  der  initialen  Zahnbeweglichkeit  an
menschlichen und tierischen Kieferpräparaten oder an Zahnmodellen aus Ersatzma-
terialien, wie etwa Silikon, eingesetzt [Atm1981, And1991, Näg1991]. Es wurden zu-
meist zweidimensionale Kraftsysteme auf die Zahnkronen aufgebracht, und die re-
sultierenden Zahnbewegungen wurden invasiv, z.B. über mit Dehnungsmessstreifen
versehene Messbrücken, direkt an der Zahnkrone bestimmt. Hierbei war die invasive
Messung und die Bestimmung nicht  aller  relevanten Bewegungskomponenten als
Nachteil  zu  betrachten.  Eine  Verfälschung  der  Messergebnisse  hierdurch  konnte
nicht ausgeschlossen werden.
2.7.2 Theoretische Untersuchungsmethoden
Bei den theoretischen Untersuchungen wurden zunächst Methoden der analytischen
Mechanik genutzt. Mit zunehmender Leistungsfähigkeit der Computer wurde die Fini-
te-Elemente-Methode zum numerischen Werkzeug zur Lösung von Differentialglei-
chungen und fand auch hier Anwendung. 
Analytisch mathematische Methoden
Mit den Methoden der analytischen Mechanik wurden Untersuchungen mit dem Ziel
durchgeführt, qualitative Aussagen über das Verhalten des Zahnhalteapparates zu
treffen [Syn1933, Bur1962, Chr1969, Dav1971, Sut1980]. Die Vereinfachungen, die
bezüglich des Materialverhaltens und der Geometrien notwendig waren, um eine ge-
schlossene analytische Lösung zu finden, lassen eine exakte und individuelle Be-
stimmung von Materialparametern oder Spannungsverteilungen nicht zu. Dieser Lö-
sungsansatz erlaubte prinzipielle Aussagen über das Verhalten während der Zahn-
bewegung.
Numerisch mathematische Methoden 
Mit der Finiten-Elemente-Methode lässt sich die reale Geometrie diskretisieren und
das Modell in die unterschiedlichen Bereiche Zahn, PDL und Knochen unterteilen.
Die Methode hat sich als sehr gut geeignet erwiesen [Sie1986, Tan1987, McG1991,
Haa1996,  Vol1998, Yos2001,  Tom2003,  Nat2004, Rei2007], um die mechanischen
Eigenschaften,  die bei  der  initialen Zahnbewegung bzw. der  kieferorthopädischen
Zahnbewegung mit  Knochenumbau [Mid1996,  Bou1998]  auftraten,  zu berechnen.
Für die Genauigkeit der Rechnungen sind die Detailtreue sowie die Kenntnis der ver-




Kombinierte experimentelle und numerische Untersuchungen wurden erstmals 1991
durchgeführt [And1991]. Prinzipiell werden in diesen kombinierten Untersuchungen
die numerischen Analysen durch Experimente verifiziert. Die Geometrien und Materi-
alparameter der Zähne waren zuerst noch deutlich vereinfacht [Qia2001]. Mit zuneh-
mender Rechenleistung und steigendem Verständnis für  die Biomechanik wurden
die Modelle immer realitätsnäher [Cat2005]. Hierbei spielte auch die größere Zusam-
menarbeit  verschiedener  Disziplinen  (Physik,  Ingenieurwissenschaften,  Zahnmedi-
zin) eine Rolle. 
Die kombinierte Methode, die dieser Arbeit zugrunde liegt, wurde in der Poliklinik für
Kieferorthopädie der Universität Bonn entwickelt und bereits vielfach erfolgreich an-
gewendet  [Haa1996,  Hin1996,  Bou1998,  Hin1998,  Vol1998,  Bou1999,  Vol2000,
Pop2001, Pop2002, Kaw2002, Kaw2003, Zie2004, Zie2005, Nat2007, Rei2008]. 
Es wurden optomechanische Messungen des kraftabhängigen Auslenkungsverhal-
ten von Zähnen an Präparaten durchgeführt. Die experimentellen Ergebnisse wur-
den zur Berechnung der Materialparameter des PDL benutzt [Zie2004,  Kaw2005].





Kontinuumsmechanik beschreibt  mathematisch den Zusammenhang zwischen der
Bewegung und Deformation materieller Körper unter Einwirkung von Kräften. Dabei
geht man von einer gleichmäßigen Verteilung der Materie im Volumen aus. Die me-
chanischen  Eigenschaften  eines  Materials  können  als  Zusammenhang  zwischen
Spannungen und Verzerrungen ausgedrückt werden. Im einfachsten Fall ist die Ver-
formung eines Materials linear zur einwirkenden Kraft. Dieses wird durch das Hook-
sche  Gesetz beschrieben. Im Folgenden werden die in dieser Arbeit  verwendeten
mechanischen Größen Spannung, Verzerrung und die Querkontraktionszahl sowie
das allgemeine Materialverhalten unter Last dargestellt.
Spannung
Spannungen sind die inneren Kräfte in einem Körper. Sie werden beschrieben durch
das Zerlegen des Körpers in kleine Volumenelemente, auf welche diese Kräfte ein-
wirken. Die einzelnen Volumenelemente erfahren auf diese Weise eine Formände-
rung. Allgemein ist die Spannung S der Quotient aus der einwirkenden Kraft zu ei-
nem Flächenelement: S=∆F/∆A. In Abbildung 10 ist eine schematische Darstellung
der Spannungen, die an einem Würfel innerhalb eines belasteten Körpers auftreten,
zu sehen. Die Normalspannung σ entspricht der Normalkomponente der Kraft zu ei-
nem Flächenelement: σ=∆FN/∆A. Die Schubspannungen  τ sind die Tangentialkom-
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Abbildung 10: Schematische Darstellung der Spannungen, die an einem Würfel innerhalb eines belas-















ponenten  der  Kraft  zu  einem  Flächenelement:  τ=∆FT/∆A.  Somit  kann  der  Span-
nungstensor S folgendermaßen dargestellt werden: 
S= xx= x xy xzyx  yy= y  yz zx  zy zz= z (1)
In den einzelnen Komponenten τ i,j des Tensors gibt i die Richtung der Kraft und j die
Richtung der Normalkomponente der Fläche, auf die die Kraft wirkt.
In der Diagonalen stehen die Normalspannungen, außerhalb die Schubspannungen.
Da der Spannungstensor symmetrisch ist, gilt:
xy=yx xz= zx yz=zy (2)
τ  enthält  daher nur sechs unabhängige Größen, drei Normalspannungen und drei
Schubspannungen.
Verzerrungen
Unter einer Verzerrung oder Deformation versteht man in der Physik die Verände-
rung der gegenseitigen Lagebeziehungen der Materieelemente. Diese Änderung der
inneren Anordnung korrespondiert mit einer Änderung der äußeren Gestalt des Fest-
körpers.
In der linearen Elastizitätstheorie werden die Element-Verzerrungen als partielle Ab-
leitungen der Element-Verschiebungen u, v, w nach den lokalen Koordinaten defi-
niert.  In der Diagonalen stehen die Normaldehnungen außerhalb die Scherungen.
Da der Verzerrungstensor äquivalent zum Spannungstensor symmetrisch ist, hat er
folgende sechs Einträge: 
=xx xy xzyx yy yzzx zy  zz  (3)
mit den Komponenten:
xx = [∂u ][∂x ] ; yy =
[∂v ]
[∂y ] ; zz =
[∂w]
[∂z ]
xy =yx = [∂ u ][∂y ]
[∂v ]




[∂y ] ;zx = xz =
[∂w ]





Die Querkontraktion ist die Veränderung der Seitenlänge eines Körpers senkrecht
zur einwirkenden einachsigen Kraft. Im einfachsten Fall wird die Deformation eines
homogenen, isotropen Materials im linear elastischen Bereich beschrieben. Bei die-
sen Materialien führt eine Zugkraft dazu, dass der Körper länger, aber auch dünner
wird. Die Querkontraktionszahl oder Poissonzahl µ gibt das Verhältnis der relativen
Längenänderung ∆l/l zu der relativen Dickenänderung ∆d/d (Querkontraktion) an.
=d /d l / l . (4)
Sie ist dimensionslos und eine Materialkonstante. 
Aufgrund einer Dehnung verändert sich das Volumen eines Körpers. Die relative Vo-











1−2 d /d l /l  = 1−2µ . (5)
Da  aus  energetischen  Gründen  keine  Volumenzunahme  unter  Zug  erfolgt,  also
∆V ≥ 0 ist, kann µ nicht größer als 0,5 sein. Bei einem Wert von 0,5 ist der Körper in-
kompressibel. Bei homogenen, isotropen Materialien liegen die Werte zwischen 0,0
und 0,5. Typische Werte liegen zwischen 0,2 und 0,4.
Negative Poissonzahlen sind Sonderfälle. Sie ergeben bei einer Zugkraft eine Quer-
dehnung. Dies tritt bei anisotropen Werkstoffen, wie zum Beispiel bei einigen Poly-
merschäumen, mit Werten bis etwa -1, auf [Lak1993, Sal2006].
3.2 Finite-Elemente-Gleichungen
Für  eine  Finite-Elemente-Berechnung  wird  der  zu  berechnende  Körper  als  eine
Gruppierung diskreter finiter Elemente angenähert, welche in den Knotenpunkten der
Elemente miteinander verbunden sind. Der in Abbildung 11 dargestellte dreidimen-
sionale Zahn zeigt einen starren Körper im Gleichgewicht. Ein finites 8-Knoten-Ele-
ment ist eingezeichnet.  Außerdem ist das globale Koordinatensystem (x, y, z) mit
den in ihm gemessenen Verschiebungen (U, V, W) dargestellt. Die Verschiebungen
u in den Elementen werden in Abhängigkeit von den N Knotenpunktverschiebungen
U angenommen.
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Für das m-te Element gilt: 
um x , y , z  = H m x , y , z  U (6)
Wobei U alle Vektoren der drei  globalen Verschiebungskomponenten Ui,  Vi,  Wi  aller
Knotenpunkte einschließlich  der  Lagerpunkte  der  Element-Gruppierungen enthält.
U hat  die  Dimension 3N. H(m)  ist  die  Verschiebungsinterpolationsmatrix des m-ten
Elementes. Sie wird auch Formfunktion genannt. Die Formfunktion ist abhängig von
der Elementgeometrie, der Anzahl der Element-Knoten/Freiheitsgrade und den Kon-
vergenzforderungen. Die entsprechenden Elementverzerrungen können durch Ablei-
tung der Elementverschiebungen u(m) ermittelt werden:
m  x , y , z  = Bm x , y , z U . (7)
Durch Differenzieren und Kombinieren der  Zeilen von  H(m) ergibt  sich die Verzer-
rungs-Verschiebungs-Matrix B(m). 
Die Spannungen τ(m) im finiten Element m können aus den Elementverzerrungen ε(m)
und den Element-Anfangsspannungen  τI(m)  über die Spannungs-Verzerrungs-Bezie-
hung bestimmt werden:
m = C m m   I m , (8)
dabei  ist  C(m)  die  Spannungs-Verzerrungs-Matrix,  oder  kurz Elastizitätsmatrix,  des
m- ten Elements, welche die Materialparameter enthält. 
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Abbildung 11: Schematische Darstellung eines Zahns als starrer Körper. Ein finites 8-Knoten-Element
ist eingezeichnet. Außerdem ist das globale Koordinatensystem (x, y, z) mit den in ihm gemessenen
Verschiebungen (U, V, W) dargestellt.
Es können nun die Gleichgewichtsbedingungen nach dem Prinzip der virtuellen Ver-
schiebungen aufgestellt  werden.  Das  Prinzip  der  virtuellen  Verschiebungen,  das
auch als Prinzip der virtuellen Arbeit  bezeichnet wird, besagt: Ein Körper befindet
sich im Gleichgewicht, wenn für beliebige, kompatible, kleine, virtuelle, auf den Kör-
per einwirkende Verschiebungen, die mit den kinematischen Bindungen im Körper
verträglich sind, die Summe der inneren gleich der Summe der äußeren virtuellen Ar-
beit ist [Bat2002].
∫V T dV = ∫V UT f V dV∫S U ST f S dS∑UiT f i
mit
f V :Volumenkräfte ,
f S :Oberflächenspannungen ,
f i : Einzelkräfte und
UT :Verschiebungen.
(9)
Mit der Annahme (1) über die Verschiebungen in jedem finiten Element kann (4) als
Summe von Integralen über das Volumen und die Flächen aller Elemente der Grup-
pierung umgeschrieben werden. Durch Einsetzen der Beziehungen (1) bis (4) erhält
man:
UT [∫V m Bm TC mBmdV m] U = UT [ { ∑∫V m H m T f VmdV }
{ ∑∫S m H Sm T f SmdS }
−{ ∑∫S m Bm  T  ImdV }
F i ] .
(10)
Um aus dieser Gleichung die unbekannten Knotenpunktverschiebungen zu erhalten,
wendet man das Prinzip der virtuellen Verschiebungen so an, dass allen Kompone-
ten von U der Reihe nach virtuelle Einheitsverschiebungen vorgeschrieben werden.
Die hieraus resultierende Gleichgewichtsbedingung des diskretisierten Körpers bezo-
gen auf die Knotenpunktverschiebungen ergibt mit der Vereinfachung in der Notation
U ≡ U :
KU=R  . (11)
Die Matrix  K ist die Steifigkeitsmatrix des Gesamtkörpers, welche aus der Aufsum-
mierung der Steifigkeitsmatrizen der Einzelelemente K(m) hervorgeht. Somit gilt:
K = ∑
m
K m = ∑
m
∫V m  Bm TC m Bm dV m , (12)
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mit dem Lastvektor R:
R = RVRSRIF i  . (13)
Er enthält den Anteil der auf die Elemente wirkenden 
Volumenkräfte RV = ∑∫V m  H m T f VmdV ,
Oberflächenkräfte RS = ∑∫S m  H Sm T f SmdS ,
Anfangsspannungen RI = ∑∫S m Bm T  ImdV ,
und Einzelkräfte F i  .
Die Summation in (13) über die Volumenintegrale der Elemente bedeutet die direkte
Addition der Elementsteifigkeitsmatrizen  K(m), um die Gesamtsteifigkeitsmatrix  K zu
erhalten. In der gleichen Weise gewinnt man die Volumenkraftvektoren RV, RS, sowie
RI jeweils durch direkte Addition von RV
m , RS
m  und RI
m der einzelnen Element-Vo-
lumenkraftvektoren. Diese direkte Addition der Element-Matrizen nennt man die  di-
rekte Steifigkeitsmethode.
3.3 Nichtlinearitäten
Bei der Formulierung der Finite-Elemente-Gleichungen im vorgehenden Kapitel wur-
de davon ausgegangen,  dass ein statisches Problem vorliegt,  also dass die Ver-
schiebungen infinitesimal  klein  sind,  das Materialverhalten  linear-elastisch  ist  und
sich die Randbedingungen bei aufgebrachten Lasten nicht ändern. Diese Annahmen
stellen Vereinfachungen dar, wie sie üblicherweise nicht vorkommen. Reale Proble-
me beinhalten in der Regel Nichtlinearitäten. Diese können in drei Gruppen aufgeteilt
werden:
– Geometrische  Nichtlinearität:  Große  Verschiebungen,  große  Verdrehungen,
große Verzerrungen.
– Physikalische  Nichtlinearität:  Infinitesimale  Verschiebungen,  nichtlineare  Span-
nungs-Verzerrungs-Beziehung.
– Nichtlineare Belastungen oder Randbedingungen: Kontaktberechnungen oder die
Veränderung der Verschiebungsrandbedingung im Laufe der Belastung, wie etwa
durch ein Federelement [Bat2002]. 
35
Im allgemeinen Fall liegt eine Kombination dieser Nichtlinearitäten vor.
Das Grundproblem einer  allgemeinen  nichtlinearen Berechnung ist  die  Ermittlung
des Gleichgewichtszustand eines Körpers  unter  den einwirkenden Lasten,  da  die
Steifigkeitsmatrix K nicht mehr konstant, sondern abhängig vom Belastungszustand
ist.  In der  Steifigkeitsmatrix ändert  sich die Elastizitätsmatrix  C bei  physikalischer
Nichtlinearität und bei geometrischer Nichtlinearität die Verzerrungs-Verschiebungs-
Matrix  B (siehe Gleichung 13). Der Belastungszustand kann als Funktion der Zeit
vorliegen, dann ist die Gleichgewichtsbeziehung eines Systems von finiten Elemen-
ten beschrieben durch: 
Rt − Ft = 0  . (14)
Der Vektor tR fasst die äußeren Knotenpunktkräfte zusammen, der Vektor tF enthält
die Knotenpunktkräfte,  die den Elementspannungen zum Zeitpunkt t  entsprechen.
Das Verhalten des Finite-Elemente-Systems zur Zeit t+∆t kann in linearer Näherung
beschrieben werden [Bat2002]:
 Kt U = Rt t − Ft  , (15)
wobei tK die lineare Tangentensteifigkeitsmatrix ist, die den geometrischen und ma-
teriellen  Bedingungen zur Zeit  t  entspricht,  U die  inkrementellen  Knotenpunktver-
schiebungen sind und  Rt t − Ft  die inkrementellen Lastvektoren darstellen. Mit
Gleichung 15 können nun die Näherungen der Verschiebungen zur Zeit t+∆t berech-
net werden und damit auch die Näherungslösung der Spannungen und der Knoten-
punktkräfte in diesem Zeitpunkt.  Da die Tangentensteifigkeitsmatrix des Zustands
t +∆t  mit  den Parametern des Zustand t berechnet wurden, kann die Lösung des
nächsten Belastungszustand signifikant falsch, oder je nach verwendeten Zeit- oder
Lastschritten, tatsächlich auch instabil sein. Daher ist es erforderlich, die Lösung mit
einer geeigneten Iterationsmethode zu berechnen. 
Die nichtlinearen Methoden, die in der Finite-Elemente-Analyse verwendet werden,
beruhen alle auf dem Newton-Raphson-Verfahren. Diese Methode ist eine Erweite-
rung des zuvor beschriebenen Verfahrens. Es wird, nachdem ein Inkrement der Kno-
tenpunktverschiebung berechnet wurde, ein neuer Gesamtverschiebungsvektor defi-
niert. Im nächsten Iterationsschritt werden die neu berechneten Gesamtverschiebun-
gen anstelle der Verschiebungen der Zeit t verwendet, um die zugehörigen Span-
nungen und Knotenpunktkräfte zu ermitteln. Es wird so lange iteriert, bis eine hinrei-
chend  genaue  Lösung  der  Gleichgewichtsbedingungen  (Gleichung  14)  zum Zeit-
punkt t+∆t erreicht ist. 
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3.4 Elementtypen und Diskretisierung
In allen Berechnungen wurden dreidimensionale, isotrope Elemente verwendet. Es
wurden zwei verschiedene Elementtypen benutzt: 4-Knoten-Tetraeder und 8-Knoten-
Hexaeder. Tetraeder haben den geometrischen Vorteil, dass sie einen unregelmäßig
geformten Körper besonders gut abbilden können. Bei einer Diskretisierung mit He-
xaederelementen  müssen häufig  Übergangselemente  (Tetraeder)  an  den  geome-
trisch komplexeren Stellen gesetzt werden. Andererseits sind reine Tetraedernetze
ob ihrer linearen Ansatzfunktionen steifer als Hexaedernetze, die mit Ansatzfunktio-
nen höherer Ordnung berechnet werden.
Für die ersten beiden Teile der Arbeit wurden dreidimensionale, achtknotige, willkür-
lich geformte Elemente mit linearem Verschiebungsansatz benutzt. Die Volumenkör-
per wurden mit Tetraedern vernetzt und anschließend wurden diese in sogenannte
degenerierte Hexaeder umgewandelt.  Das bedeutet, dass auf zwei der Tetraeder-
knotenpunkte jeweils zwei Hexaederknotenpunkte zusammenfallen, wie in Abbildung
12 zu sehen ist. 
Mathematisch kann über das 8-Knoten-Würfelelement  das degenerierte Hexaeder
beschrieben werden.  Dieses 8-Knoten-Würfelelement  gehört  zu den isoparametri-
schen Elementen. Bei der Formulierung dieser Elemente ist der Grundgedanke die
Verbindung zwischen den Element-Verschiebungen in jedem beliebigen Punkt und
den  Element-Knotenpunktverschiebungen  durch  Interpolationsfunktionen  direkt  zu
erreichen [Bat2002]. Diese Formfunktionen werden im sogenannten natürlichen Ele-
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Abbildung 12: Dreidimensionales, 8-knotiges, willkürlich geformtes Element. Links im Bild ist ein Hexa-
eder mit Knotennummerierung zu sehen. Rechts ist ein degeneriertes Hexaeder, d.h ein Tetraeder mit
acht Knoten zu sehen [Bat2002]. Eingezeichnet sind die globalen Koordinaten x, y, z , die lokalen Ele-
mentkoordinaten r, s, t und der Knotennummerierung.
metkoordinatensystem beschrieben (siehe Abbildung 12). Der Ursprung des Koordi-
natensystems befindet sich im Mittelpunkt des Elements. Die natürlichen Elementko-
ordinaten r, s, t laufen jeweils von -1 bis 1. 
Um die Elementsteifigkeits- und Elementelastizitätsmatrix eines finiten Elementes zu
erstellen werden, laut der vorher aufgestellten Gleichungen, die Matrizen  H(m),  B(m)
und  C(m)benötigt.  Zur besseren Übersichtlichkeit  wird der  Index  (m) im Folgenden
weggelassen. In den nächsten Abschnitten wird das Aufstellen dieser Matrizen und
die Lösung von Integralen über die Produkte dieser Matrizen für den speziellen Fall
des 8-Knoten-Würfelelements erläutert.
Zur  Bestimmung der  Elementverschiebungsinterpolationsmatrix  H(m)  werden zuerst
die lokalen Elementverschiebungen betrachtet.  Die lokalen Elementverschiebungen
u, v, w in einem beliebigen Punkt werden in der isoparametrischen Formulierung in
der gleichen Art wie die Geometrie interpoliert:
  u = ∑
i=1
q
hi ui v = ∑
i=1
q
hi vi w = ∑
i=1
q
hi wi  . (16)
ui, vi, wi mit i=1...q sind die entsprechenden Elementverschiebungen in den jeweili-
gen Knoten q, in diesem Fall  ist  q=8. Die Elementinterpolationsfunktion des i-ten
Knoten aus der Gleichung 16 ist in lokalen Koordinaten definiert. Sie muss für die
Koordinaten des i-ten Knotens den Wert 1 ergeben und für alle anderen Knoten den
Wert 0. Mit diesen Bedingungen können die Funktionen hi für eine bestimmte Kno-
tenpunktanordnung auf systematische Art bestimmt werden. Für das isoparametri-
sche 8-Knoten-Element lauten sie:
h1=1 /81−r1−s1−t ;
h2=1/8 1r 1−s 1−t ;
h3=1/8 1r1s1−t ;




h8=1/8 1−r 1s 1t :
(17)
Eine Bedingung für diese Funktionen ist, dass sie C0-stetig sind, was bedeutet, dass
sie stetig sind und ihre ersten Ableitungen einen endlichen Wertebereich aufweisen. 
Jede Knotenpunktkoordinate, die zur Beschreibung der Geometrie des Elements er-
forderlich ist, entspricht einer Knotenpunktverschiebung. Analog zu Gleichung 5 las-
sen sich die Beziehungen der Gleichung 18 vektoriell darstellen:
u r , s , t  = H r , s , t  u  (18)
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mit dem 3x1-Vektor u, der Verschiebungsinterpolationsmatrix H und dem 3 x 8-Vek-
tor u mit den Knotenpunktverschiebungen u1,v1,w1,..., u8,v8,w8 in lokalen Koordinaten.
Die Formmatrix H hat für ein 8-Knoten-Würfelelement die Form:
H=h1 0 0 h2 0 0 . . . h8 0 00 h1 0 0 h2 0 0 0 0 0 h8 00 0 h1 0 0 h2 0 0 0 0 0 h8  . (19)
Um  die  Elementsteifigkeitsmatrix  zu  bestimmen,  fehlt  noch  die  Verzerrungs-Ver-
schiebungs-Matrix B, welche als nächstes aufgestellt wird. 
Wie  zuvor  schon  erwähnt,  ergibt  sich  die  Verzerrungs-Verschiebungs-Matrix  B(m)
durch Differenzieren und Kombinieren der Zeilen von H(m). Die Einträge von B sind
die partiellen Ableitungen der Interpolationsfunktionen, die in den lokalen Koordina-
ten r, s und t beschrieben sind, nach den globalen Koordinaten x, y und z.
Um die Elementsteifigkeitsmatrix zu berechnen, ist außer der Verzerrungs-Verschie-
bungs-Matrix B(m) noch die Elastizitätsmatrix C aufzustellen. In dieser sind alle Materi-
alparameter enthalten, welche das Verhalten eines finiten Elementes beschreiben.
Es wird in ihr die Beziehung zwischen dem Spannungstensor und dem Verzerrungs-
tensor über das verallgemeinerte Hooksche Gesetz τ = Cε hergestellt.
Da das Materialverhalten des Parodontalligamentes nichtlinear ist, wurde für dieses
Material ein Unterprogramm in FORTRAN geschrieben, welches in den FE-Solver
MSC.Marc implementiert werden konnte. In diesem Programm ändert sich der Elasti-
zitätsmodul abhängig von der Verzerrung. Hierfür musste die Elastizitätsmatrix C für
ein dreidimensionales Element aufgestellt werden. Für isotrope Materialien lässt sich
ihr mechanisches Verhalten mit zwei Parametern beschreiben, dem Elastizitätsmo-
dul E und der Querkontraktionszahl µ. 
C=A B B 0 0 0B A B 0 0 0B B A 0 0 00 0 0 C 0 00 0 0 0 C 0
0 0 0 0 0 C
  (20)
mit





Die Einträge in der Elastizitätsmatrix C sind Produkte der beiden Materialparameter,
wie sie zuvor beschrieben worden sind (siehe Kapitel 3.1). Es handelt sich bei diesen




Das für die Finite-Elemente-Simulationen verwendete Paket MSC.Marc/Mentat bietet
verschiedene Methoden zur Simulation von Reibungsprozessen [Mar2005]. Vor einer
Kontaktanalyse werden sogenannte Kontaktkörper definiert. Die Knoten, die an der
Außenfläche der Körper liegen, werden potentiell in die Kontaktanalyse mit einbezo-
gen. Die Körperkonturen können auf zwei Arten beschrieben werden. Einerseits dis-
kret, hierbei werden alle geometrischen Formen durch gerade Segmente und ebene
Teilflächen angenähert. Anderseits analytisch, dabei wird die vorgegebene Geome-
trie durch analytische Kurven angenähert. Letzteres hat den Vorteil, dass die reale
Kontur genauer wiedergegeben wird. Dadurch werden Unstetigkeiten in der Ausrich-
tung der  Flächennormalen vermieden und ein möglicher  Reibungseinfluss  besser
wiedergegeben  sowie  das  allgemeine  Konvergenzverhalten  verbessert.  Allerdings
wird durch die analytische Funktion die Rechenzeit stark erhöht.
Jeder Kontaktoberfläche wird ein Toleranzband zugeordnet. Jeder Knoten, der inner-
halb dieses Toleranzbandes liegt, wird in die Kontaktanalyse mit  einbezogen. Die
Breite des Toleranzbandes hat einen großen Einfluss auf  die Rechenzeit  und die
Genauigkeit der Lösung. Eine zu niedrige Toleranz verringert die Kontakterkennung,
und somit wird die Rechenzeit größer. Eine zu große Toleranz führt dazu, dass die
Knoten zu früh in Kontakt treten, und dadurch die Lösung ungenau wird. Alternativ
zur Variation der Breite des Toleranzbandes ist dessen Verschiebung in Bezug auf
die Kontaktoberfläche. Das Toleranzband kann bei geeigneter Wahl die Genauigkeit
erhöhen, ohne dass sich die Rechenzeit ändert.
Der in dieser Arbeit  verwendete Solver MSC.Marc kann nicht  zwischen Haft-  und
Gleitreibung  unterscheiden.  Statt  dessen  wird  angenommen,  dass  zwischen  den
Kontaktkörpern  immer  eine  Relativbewegung herrscht.  Das  Programm bietet  ver-
schiedene Methoden zur Simulation von Reibungsprozessen [Mar2005]. Das Stan-
dardmodell basiert auf der  Coulombschen Reibung. Ein hiervon abgeleitetes ideali-
siertes Coulombsches Reibungsmodell kann zusätzlich die Grenze zwischen Haften
und Gleiten simulieren. Dieser Algorithmus („Stick-Slip-Modell“) basiert darauf, dass
ein Knoten so lange haftet, bis die am Knoten wirkende Tangentialkraft die Reibkraft
übersteigt. Somit gibt dieses Modell ein reales Reibungsverhalten am besten wieder.
3.6 Vernetzung
Damit  der Zahn mit  dem PDL große Bewegungen durch den Knochen ausführen
kann, muss die Geometrie des Knochens nicht nur deformiert,  sondern auch neu
vernetzt  werden,  damit  eine  neue  Geometrie  ohne  große  Verzerrung  entstehen
kann. Dieses Neuvernetzen der Geometrie wird im Weiteren „remeshing“ (Neuver-
netzung), entsprechend der Literatur, genannt. Zum Teil findet man in der Literatur
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auch den Begriff „Rezoning“. Im Programm Marc [Mar2005] wird dieses im Unterpro-
gramm „globales Remeshing“ durchgeführt. Die einzelnen Programmschritte des glo-
balen Remeshing werden nachstehend erläutert:
Das globale Remeshing kann nur in einem Kontaktkörper durchgeführt werden. Also
muss der neu zu vernetzende Körper als Kontaktkörper definiert sein. Die grundle-
genden Schritte, die automatisch im globalen Remeshing durchgeführt werden, sind
die folgenden:
1. Am Ende eines Inkrements wird analysiert, ob das Remeshing-Kriterium erfüllt ist.
Sollte das der Fall sein, beginnt das Remeshing-Verfahren.
2. Die deformierte Form des Kontaktkörpers wird extrahiert. Ein neues Oberflächen-
netz wird mit dem entsprechenden Meshprogramm kreiert. Dieses wird entsprechend
der vorgegebenen Meshkriterien mit den entsprechenden Volumenelementen ausge-
füllt.
3. Eine Datenerfassung wird durchgeführt, um notwendige Daten von der alten Geo-
metrie auf die neue zu übertragen.
4. Die Kontakttoleranz wird neu berechnet (wenn Sie nicht vom Benutzer vorgege-
ben wurde), und die Kontaktzustände werden neu definiert.
5. Die Randbedingungen werden auf die neue Geometrie aufgebracht.
6. Die Analyse beendet das globale Remeshing und setzt seine Berechnung basie-
rend auf der neu gemeshten Geometrie fort.
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4 Biomechanische Untersuchungsme-
thoden und -materialien zur Bestimmung
von Zahnbewegungen
Dieses Kapitel stellt die verschiedenen in dieser Arbeit benutzten Untersuchungsme-
thoden und -materialien vor. Zuerst wird die klinische Messung der initialen Zahnaus-
lenkung vorgestellt.  Anschließend wird das für  die Berechnung der Auslenkungen
äquivalent  zur klinischen Situation benutzte kommerzielle,  numerische Oberkiefer-
modell dargestellt. Im nächsten Absatz werden die im Experiment benutzten Zahn-
gruppen in Schweinekiefersegmenten gezeigt. Abschließend werden der hierfür ein-
gesetzte Messaufbau und die Durchführung einer Messung vorgestellt.
4.1 Messung der klinischen Zahnbewegungen
Die klinischen Untersuchungen der distalen Zahnbewegungen während einer Head-
gearbehandlung sind in der Poliklinik für Kieferorthopädie der Universität Tel Aviv in
Israel durchgeführt  worden. Es wurden 85 Patienten mit einer Klasse II-Gebissan-
omalie untersucht, die drei Monate für mindestens 14 Stunden am Tag einen Head-
gear zur kieferorthopädischen Behandlung trugen. Diese Patienten wurden in zwei
Gruppen eingeteilt. Eine Gruppe, in der die oberen zweiten Molaren (auch 7er ge-
nannt) vorhanden waren, d.h. es bestand der volle Kontakt über den Kontaktpunkt
zwischen dem ersten und dem zweiten Molaren. Im Weiteren wird diese Gruppe als
(G+7) bezeichnet. Diese Gruppe bestand aus 41 Personen, 16 männlichen und 25
weiblichen. In der anderen Gruppe (G-7) waren die oberen zweiten Molaren noch
nicht  intraoral  vorhanden.  Sie  bestand  aus  44  Personen,  24  männlichen  und  20
weiblichen.  Bei  beiden Patientengruppen wurde die distale  Bewegung des ersten
Molaren  gemessen,  nachdem der  Headgear  beidseitig  mit  Kräften  von  1,5 N bis
7,5 N in 1,5 N Schritten belastet wurde. Gemessen wurde die Erweiterung des intra-
oralen Spalts zwischen dem ersten Molaren und dem Zahn, der zu ihm mesial ist
(der zweite Prämolar oder der zweite Milchmolar). Hierfür wurde eine Federwaage an
den extraoralen Zug des Headgears befestigt und der Zahnarzt zog an dieser bis die
gewünschte Kraft erreicht war. Die Messung wurde mit verschiedenen Fühlerlehren
durchgeführt, deren Dicke stufenweise um 0,05 mm von 0,05 mm auf 0,6 mm zunah-
men. Die gesamte Messung benötigte nur einige Sekunden. Abbildung  13 zeigt in
Bild a die Messvorrichtung: Dehnungsmessstreifen (Strain gauges, SG) sind an der
Einspannvorrichtung  für  die  Fühlerlehren  zur  Kraftauswertung  angebracht.  Bild  b
zeigt zur Verdeutlichung der Messmethode ein klinisches Beispiel einer intraoralen
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Abstandsmessung entlang eines vertikalen Weges (Pfeile)  zwischen dem zweiten
und dritten Zahn im Oberkiefer.
Für  die  Finite-Elemente-Berechnung  der  Zahnauslenkungen  äquivalent  zur  klini-
schen Situation wurde ein kommerzielles, numerisches Oberkiefermodell weiterbear-
beitet. Bei dem verwendeten Datensatz handelte es sich um ein idealisiertes aber
anatomisch annähernd korrektes dreidimensionales Oberflächenmodell des mensch-
lichen Oberkiefers der Firma Digimation Corp. (St. Rose, Louisiana, USA; „teeth with
roots and gums“). Es entstand aus den gemittelten Daten von Kaukasiern, besteht
aus etwa 24.000 4 -Knotenelementen und liegt im obj-Format vor. Die Kieferhälften
sind achsensymmetrisch. Knochen, Zahnwurzeln und Zahnkronen können getrennt
dargestellt  werden.  Im Knochen  sind  die  Alveolen  nicht  modelliert.  Abbildung  14
zeigt im linken Bild das gesamte Oberflächenmodell, im rechten die Zähne mit ihren
separat darstellbaren Wurzeln.
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Abbildung 14: Oberflächenmodell des menschlichen Oberkiefers "teeth with roots and gums" der Fir-
ma Digimation. Links eine Übersicht, rechts die anatomisch korrekt geformten Zähne.
Abbildung 13: Bild a zeigt die klinisch benutzte Messvorrichtung: Dehnungsmessstreifen (Strain gau-
ges, SG) sind an der Einspannvorrichtung für die Fühlerlehren zur Kraftauswertung angebracht. Bild b
zeigt zur Verdeutlichung der Messmethode ein klinisches Beispiel einer intraoralen Abstandsmessung
entlang eines vertikalen Weges (Pfeile) zwischen dem zweiten und dritten Zahn im Oberkiefer.
4.2 Zur Messung benutzte Präparate
Für die Messung der initialen Zahnauslenkungen und der Materialparameter wurden
Kieferpräparate von vier weiblichen Hybridschweinen im Alter von etwa 24 bis 36
Monaten verwendet. Die Köpfe dieser Tiere wurden direkt nach der Schlachtung ein-
gefroren, und bis zur Versuchsdurchführung wurde die Kühlkette nicht unterbrochen.
Aus den Köpfen wurden die Bereiche der Prämolaren mit dem umgebenden Zahn-
halteapparat heraus gesägt und zur Kontrolle geröntgt. Auf diese Weise konnten pa-
thologische Morphologien ausgeschlossen werden. Äquivalent zu den menschlichen
Molaren in Form und Größe wurden die zweiten und dritten Prämolaren im Oberkie-
fer und die dritten und vierten im Unterkiefer verwandt. Auf Kontrollröntgenaufnah-
men  ist  zu  sehen,  dass  diese  Schweineprämolaren  (Abbildung  15)  denen  der
menschlichen Molaren (Abbildung 16) entsprechen. 
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Abbildung 15: Röntgenaufnahmen von Schweinezähnen. Links mit einem teilweise durchgebrochenen
Molar, rechts mit zwei voll durchgebrochenen Molaren.
Abbildung  16: Röntgenaufnahme humaner Molaren. Links liegt der zweite Molar als Zahnkeim vor.
Rechts zwei voll durchgebrochene Molaren. Die Aufnahmen sind leicht verzehrt.
Um verschiedene klinische Situationen darzustellen wurden Zahnpaare in drei ver-
schiedenen Durchbruchsstadien untersucht: 
• Zahn mit Zahnkeim,
• Zahn mit halb durchgebrochenen zweiten Molaren und
• Zwei voll durchgebrochene Molaren.
Alle Gruppen wurden über eine Headgearschleife über den ersten Zahn belastet. Au-
ßerdem wurden zwei weitere Untersuchungsgruppen gebildet. Zur Beobachtung der
Zahnauslenkung des zweiten voll durchgebrochenen Zahns wurde in der Gruppe vier
der Marker, an welcher die Position gemessen werden soll, auf dem zweiten Zahn
befestigt. Um den Einfluss der Headgearschleife zu beobachten, wurde in der Grup-
pe fünf der erste Zahn direkt mittig mit einem Hebelarm belastet. In Tabelle 1 sind
die fünf Untersuchungsgruppen dargestellt.
Gruppe 1. Molar 2. Molar Belastungsart Messung auf dem
1 Voll durchgebrochen Zahnkeim Über Bracket 1. Molaren
2 Voll durchgebrochen Halb durchgebrochen Über Bracket 1. Molaren
3 Voll durchgebrochen Voll durchgebrochen Über Bracket 1. Molaren
4 Voll durchgebrochen Voll durchgebrochen Über Bracket 2. Molaren
5 Voll durchgebrochen Voll durchgebrochen Über Hebelarm 1. Molaren
Tabelle 1: Zahngruppen mit verschiedenen Durchbruchsstadien mit der Angabe ihrer Belastung wäh-
rend der Messung der Zahnbewegung.
4.3 Hexapod-Mess-System
Das Hexapod-Mess-System (HexMeS) ist ein Messaufbau, der speziell dafür entwi-
ckelt wurde, biomechanische Fragestellungen im dentalen Bereich zu untersuchen
[Kei2004]. Mit den in diesem System ermittelten Kraft/Auslenkungsdiagrammen von
dentalen Präparaten oder Materialien können z.B. die Materialparameter des Kno-
chens oder des Zahnhalteapparates ermittelt werden. Auch können sie herangezo-
gen werden, um numerische Simulationen biomechanischer Probleme mit der Finite-
Elemente-Methode (FEM) zu verifizieren. Das System besteht hauptsächlich aus drei
Komponenten: einem optischen, berührungslosen Bewegungsnachweis, einer Belas-
tungseinheit sowie einer Krafterfassung. Eine Schemazeichnung des Messaufbaus

















































Abbildung 18: Übersichtsfoto des optomechanischen Messaufbaus HexMeS.
 
Das  optische  System  besteht  aus  ei-
nem Positionsmarker (Laserwürfel) und
drei  CCD-Kameras mit  Mikro-Zoomob-
jektiven (JAI CV-M1, 1300 x 1030 Pixel,
Opto  Mikro-Zoomobjektiv,  8,8-fach,
Stemmer  Imaging  GmbH,  Puchheim)
zur Erfassung der Bewegungen dieses
Markers.  Der  Laserwürfel  besteht  aus
drei  sogenannten  ‚Pinholes’  (Durch-
messer  2  µm,  Melles  Griot  GmbH,
Bensheim),  die  auf  drei  Seiten  eines
hohlen Aluminiumwürfels  mit  der  Kan-
tenlänge 10 mm befestigt  wurden und
von der Innenseite her von einem Laser
mit  Faserpigtail  (35 mW,  658 nm,  La-
ser2000, Wessling) beleuchtet werden.
Durch  die  zueinander  senkrechte  An-
ordnung  bilden  die  drei  Pinholes  und
die Kamaras ein starres, orthogonales Referenzsystem. Jede Kamera erfasst so die
Bewegung eines Pinholes, bzw. den von ihm ausgestrahlten Lichtpunkt. Abbildung
19 zeigt ein Schweinepräparat mit aufgesetztem Laserwürfel im HexMeS.
Da die Geometrie des Messaufbaus sowie die optischen Eigenschaften der Kameras
bekannt sind, lassen sich aus jedem Kamerabild die Verschiebungen der Pinholes in
den Bildachsen errechnen. Die Bestimmung der beleuchteten Pinholepositionen er-
folgt  dabei  jeweils  durch  eine  Schwerpunktberechnung  des  Abbildes  der  Leucht-
punkte auf den einzelnen CCD-Chips. Eine beim Aufbau des Systems durchgeführte
Justage der Kameras erlaubte die Übertragung der Pixelkoordinaten einer jeden Ka-
mera in ein zweidimensionales, metrisches Koordinatensystem mit einer Auflösung
von 0,7 µm. Damit konnte die Bewegung des Würfels in drei Translationen entlang
der Raumachsen sowie drei Rotationen um die Raumachsen dargestellt werden. 
Als Belastungseinheit wird ein Hexapod (M-850.50, Fa. Physik Instrumente, Karlsru-
he,  siehe Abbildung  20) verwendet.  Dieser  bietet  einen großen Bewegungsraum,
eine hohe Auflösung und eine hohe Wiederholgenauigkeit der Positionierung. Tabel-
le  2 zeigt die technischen Spezifikationen des Hexapoden. Die hohe Positionierge-
nauigkeit ergab eine genaue Dosierung der aufgegebenen Kraftsysteme. Die hohe
Steifigkeit des Hexapoden erlaubt es, auch große Kräfte auf die Proben zu übertra-
gen, ohne dass es zu wesentlichen mechanischen Deformationen des Belastungs-
systems kommt. 
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Abbildung  19: Schweinepräparat mit  aufgesetzten
Laserwürfel  im  HexMeS.  Es  ist  die  Headge-
arschleife zu sehen, welche die Kraft vom Hexapo-
den zum bracketbesetzten Zahn überträgt.
Ein  Kraft/Drehmoment-Sensor  (Schunk
Spann-  und  Greiftechnik  GmbH  &  Co.
KG, Lauffen/Neckar),  der an der  oberen
Montageplattform  des  Hexapoden  ange-
bracht ist, erfasst die vom Hexapoden auf
die  Probe  aufgebrachten  Kraftsysteme.
Dabei werden drei Kräfte sowie drei Dreh-
momente, jeweils entlang der drei Raum-
achsen,  gemessen.  Die  modulare  Bau-
weise des HexMeS erlaubt das Wechseln
zwischen  Kraft/Drehmoment-Sensoren
mit  verschiedenen  Messbereichen.  Der
Messbereich sowie die Auflösung des in
dieser  Arbeit  verwendeten  Sensors  „ATI
FTS  Gamma  130/10“  wird  in  Tabelle  3
aufgezeigt. 
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ATI FTS Gamma 130/10 Messbereich Auflösung
Kraft ±130 N 0,1 N
Drehmoment ±10 Nm 0,005 Nm
Tabelle 3: Technische Spezifikationen des im HexMeS verwendeten Kraft-/Drehmomentsensor.
Bewegung ∆X, ∆Y ±50 mm
∆Z ±25 mm
∆ΘX, ∆ΘY ±15 °
∆ΘZ ±30 °
Auflösung dX, dY 1 µm
dZ 0,5 µm
dΘX, dΘY, dΘZ 5 µrad
Wiederholgenauigkeit x, y ±2 µm
z ±1 µm
ΘX, ΘY, ΘZ ±10 µrad
Steifigkeit kX, kY 3 N/µm
kZ 100 N/µm
Tabelle 2: Technische Spezifikationen des Hexapoden.
Abbildung 20: Hexapod M-850.50 der Fa. Physik
Instrumente.
4.3.1 Messprinzip
Die zu untersuchende Probe wird in einem Probenhalter fixiert (vgl. Abbildung  19).
Mittels einer Justierhilfe wird der Laserwürfel auf der Oberseite der Probe so befes-
tigt, dass jedes Pinhole im Mittelpunkt des Aufnahmebereichs der ihm zugeordneten
Kamera erscheint. Die Kraftübertragung von der Belastungseinheit auf die Probe er-
folgt entweder direkt mit einem starren Hebelarm oder indirekt über eine Feder. Die
Art der Kraftübertragung wird entsprechend der durchzuführenden Messung gewählt.
Die indirekte Übertragung durch eine Feder eignet sich für kleine Kräfte entlang der
Zugachse sowie in eingeschränktem Rahmen für die Übertragung kleiner Drehmo-
mente. Die direkte Übertragung durch eine starre, kraft- und drehmomentschlüssige
Verbindung erlaubt das gleichzeitige Aufbringen verschiedener Kräfte und Drehmo-
mente entsprechend der Beweglichkeit des Hexapoden. 
Die hohe Steifigkeit des Hexapoden erlaubt es, bei kleinen Kräften (bis etwa 10 N)
und einer entsprechend starren Verbindung zwischen Probe und Hexapod auf das
optische Nachweissystem zu verzichten und die Bewegungsdaten des Hexapoden
direkt in die Bewegungsinformationen der Probe umzurechnen. Bei hohen Kräften
und Drehmomenten und einer nicht kraft- und drehmomentschlüssigen Lastübertra-
gung vom Hexapod auf die Probe wird die Probenbewegung über das optische Sys-
tem ermittelt.
Durch  die  Angabe  von  einer  oder  mehreren  Messpositionen  sowie  eines  Bewe-
gungsinkrementes wird eine Reihe von Messpunkten festgelegt,  die  der Hexapod
nacheinander anfährt und damit eine Kraft bzw. ein Drehmoment auf die zu untersu-
chende Probe aufgibt. Nach Erreichen eines jeden Messpunktes werden die drei Ka-
merabilder ausgewertet, und die Position des Würfels bzw. der Probe wird berech-
net. Gleichzeitig wird das am Sensor angreifende Kraftsystem ermittelt. Durch Korre-
lation  der  berechneten  Bewegung  mit  der  gemessenen  Kraft  erhält  man  die
Kraft/Auslenkungscharakteristik der eingesetzten Probe. 
4.3.2 Messung der Zahnbewegungen im HexMeS
Zuerst wurde der zu belastende Zahn mit einem Bracket beklebt, an welchem die
Krafteinleitung erfolgte. Der Zahn, dessen Bewegung gemessen werden sollte, er-
hielt oben in die Krone eine etwa 1,5 mm große und 1,0 mm tiefe Bohrung. In diese
wurde der Laserwürfel, welcher auf einer Gewindestange befestigt war, justiert. An-
schließend  wurde  das  Schweinekiefersegment  mit  dem  kalthärtenden  Kunststoff
Technovit 4004 (Heraeus Kulzer GmbH, 61273 Wehrheim/Ts.) so in einem Probe-
halter fixiert, dass die Zahnbohrung direkt unter dem Laserwürfel in der Justierhilfe
war. Nachdem der Probenhalter am Sockel befestigt war, wurde die Lage des Laser-
würfels kontrolliert und so justiert, dass alle drei Pinholes, bzw. die von ihnen ausge-
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strahlten Laserpunkte,  im Aufnahmebereich der Kameras lagen.  Nun wurde auch
der Laserwürfel am Zahn mit Kunststoff fixiert. Äquivalent zu einer möglichen klini-
schen Headgearbehandlung wurden die Zähne mit bis zu 15 N über 2 Stunden be-
lastet. Hierfür wurde in den Untersuchungsgruppen eins bis vier (siehe Tabelle 1) auf
den zu belastenden Zahn über ein Federelement, der sogenannten Headgearschlei-
fe (siehe Abbildung 19), eine Kraft in x-Richtung aufgegeben. In der Untersuchungs-
gruppe fünf wurde der erste Molar direkt mittig über einen Hebelarm belastet.
Nachdem die Zahnbewegungen gemessen wurden, wurden die Präparate entweder
zu histologischen Schnitten verarbeitet oder im Computertomographen gescannt. 
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5 Modellgenerierung und Erfassung
der Zahnbewegungen mit numerischen
Methoden 
Die in dieser Arbeit verwendeten Modelle sind aus Schnittbildern der gemessenen
Präparate erstellt worden. Die Schnittbilder sind mit zwei unterschiedlichen Metho-
den erzeugt worden. Zum einen wurden aus histologischen Schnitten unter Zuhilfe-
nahme eines Mikroskops analoge Fotos erstellt und diese eingescannt. Zum ande-
ren wurden virtuelle Schnitte mit der Computertomographie erzeugt. Aus diesen Bild-
vorlagen  wurden  dreidimensionale  Rekonstruktionen  vorgenommen.  Die  Oberflä-
chenmodelle, die aus diesem Programm exportiert wurden, wurden in das Finite-Ele-
mente-Programm eingelesen und die Randbedingungen aufgebracht.  Abschließend
wird der numerische Knochenumbau beschrieben.
5.1 Histologische Schnitte
Die Präparate wurden mit zwei bukkal und lingual der Zähne senkrecht stehenden
Messingstangen  mit  einem  Durchmesser  von  2  mm  in  den  farblosen  Kunststoff
Technovit 4004 eingebettet. Von diesem Block wurden histologische Schnitte mit ei-
nem  Trennschleifsystem  (Firma  EXAKT  Vertriebs  GMBH,  22851  Norderstedt,
Deutschland) mit Wasserkühlung abgesägt. Sie hatten eine Dicke von 1,00 mm ab-
züglich 0,25 mm Sägeverlust. Um den Kontrast von Zahnhartsubstanz, Parodontal-
spalt und Knochen zu verbessern, wurden die Schnitte mit Toluidinblau-Lösung (To-
luidinblau O, Chroma Gesellschaft, 0,1% in aqua dest.) betreufelt. Anschließend wur-
den sie unter einem Auflichtmikroskop (Wild  Heerbrugg AG, Heerbrugg, Schweiz,
heute Leica) mit analogem Fotoautomaten (MPS51) fotografisch erfasst. Die Belich-
tung erfolgte unter einem 45°-Winkel in einem Abstand von 2 cm mit einer Belich-
tungszeit von jeweils 4-8 sek. Die Bilder wurden um den Faktor 0,4 verkleinert, so
dass der gewünschte Bildausschnitt vollständig im Bild war. Die entwickelten Filme
wurden gescannt und digital in einem Bitmap-Format abgespeichert (Abbildung 21).
Der gesamte Ablauf vom Einbetten bis zum Einscannen der Bilder benötigte pro Prä-
parat drei bis vier Stunden. 
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5.2 Computertomographie
Die digitalen Aufnahmen wurden mit dem Prototyp des ‚Digitalen Volumen Tomogra-
phen' (DVT) namens Galileos bei der Firma siCAT (Bonn, Deutschland) erstellt. Der
bei dem Prototyp verwendete Röntgenstrahl ist nicht fächerförmig, wie beispielswei-
se bei CT-Anwendungen, sondern kegelförmig. Dies bedeutet, dass ein kreisrunder
Röntgenstrahl ein Objekt durchleuchtet und schließlich auf den Detektor trifft. Somit
ist es möglich, mit einem Röntgenpuls nicht nur eine Schicht zu durchleuchten, son-
dern ein ganzes Volumen, wie z.B. den menschlichen Kiefer. Durch Rotation der De-
tektor-Strahler-Konstellation um etwas mehr als 180° um die zu messende Probe
wurden 200 Einzelbilder in 14 s aufgenommen. Aus diesen zweidimensionalen Pro-
jektionen wurden durch gefilterte Rückprojektion die Bilddaten rekonstruiert und im
dicom-Format zur Verfügung gestellt [Sir2007].
In einer Übersichtsdarstellung wurde das Bildvolumen von (15 x 15 x 15) cm3 in einer
Auflösung von 0,3 mm dargestellt. Beliebig auswählbare Teilvolumen konnten nach-
träglich aus dem vorhandenen Datensatz mit einer Auflösung von 0,15 mm ohne zu-
sätzlichen Scan rekonstruiert werden. In Tabelle 4 sind die wesentlichen technischen
Daten des verwendeten Gerätes zusammengefasst.
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Abbildung 21: Histologischer Schnitt im Bereich der Zahnwurzel mit umgebenen Zahnhalteapparat.
Aufnahmevolumen (15 x 15 x 15) cm3
Auflösung in 3D Isotrope / Voxelkantenlänge 0,3 / 0,15 mm
Aufnahmedauer / Belichtungszeit 14 / 2−6 s
Rekonstruktionsdauer 4,5 min
Röntgenstrahler 85 kV / 5−7 mA
Effektivdosis 29 µSv
Tabelle 4: Technische Daten des Computertomographen Galileos.
5.3 3D-Bildrekonstruktion
Mit dem Bildbearbeitungsprogramm DicomWorks (freeware, [Dic2008]) wurden die
mit dem CT erstellten Dicomdaten in Bilder im Bitmap-Format mit 1024 x 1024 Pixel
konvertiert. Anhand dieser Bilder bzw. der mikroskopischen Aufnahmen von histolo-
gischen Schnitten wurden anschließend mit dem in der Arbeitsgruppe eigens erstell-
ten Programm ADOR3D [Rah2004, Rah2005] die dreidimensionalen Bildrekonstruk-
tionen durchgeführt. In diesem Programm wurden vor Beginn der Bildanalyse eine
Reihe von bildabhängigen Parametern abgefragt,  wie z.B. die Art  des Bildes (CT
oder  Histologie),  die  z-Koordinate  des  Schnittes  und  die  Bildauflösung.  Optional
konnten zusätzlich zwei Referenzpunkte zur Orientierung von digitalisierten, histolo-
gischen Schichtaufnahmen angegeben werden. 
Die  eigentliche  Bildsegmentierung  erfolgte  anhand  eines  „Low-Cost“-Algorithmus
[Mor1995, Leh1997, Kle1999, Ber2000], der unter Zuhilfenahme der bei der Bildana-
lyse berechneten Daten die kürzeste Verbindung entlang eines Gradienten zwischen
zwei Punkten ermittelte. Dazu wurde eine Kostenfunktion verwendet, die jedem Pfad
zwischen diesen beiden Punkten einen Wert  zuordnete,  der umso kleiner war,  je
besser der Pfad den Konturen des Bildes folgte. Die Kosten für einen Pfad wurden
ermittelt als Summe der Kosten zwischen allen benachbarten Pixeln auf dem Pfad,
wobei die Kosten zwischen zwei benachbarten Pixeln als gewichtete Summe aus La-
placianwert, Gradientenwert und Gradientenrichtung der Grauwerte der einzelnen Pi-
xel ermittelt wurden. Die Kostenfunktion ermittelte aus den einzelnen Bildern Polygo-
ne, welche die verschiedenen biologischen Strukturen in der jeweiligen Ebene um-
randeten. Hierfür musste der Benutzer zuerst einen Startpunkt festlegen. Von die-
sem aus wurde im Uhrzeigersinn die Kontur der zu umrandenden Struktur semiauto-
matisch berechnet. Somit hatte der Anwender die Möglichkeit interaktiv an der Er-
kennung der Strukturen mitzuwirken. Die Polygone wurden gegebenenfalls geglättet,
wodurch die Anzahl der Punkte, die die Polygone repräsentierten, verringert werden
konnte. Abbildung 22 zeigt die Oberfläche des Programms ADOR3D mit einem CT-
Bild eines Schweinepräparates, dem erzeugten (grün) und dem geglätteten (rot) Po-
lygon sowie der Übersichtsaufnahme des erstellten Modells. 
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Im nächsten Schritt erfolgte die Erzeugung des 3D-Netzes. Hierbei wurde die Trian-
gulation  im dreidimensionalen  Raum umgangen,  indem auf  einen bekannten und
schnellen zweidimensionalen Algorithmus zurückgegiffen wurde. Zu Beginn wurden
jeweils die Polygone zweier benachbarter Ebenen in eine gemeinsame Ebene proji-
ziert und dort miteinander nach dem Prinzip der „Constrained Delaunay Triangulati-
on“ vernetzt [Gop2000]. Abbildung  23 zeigt dies am Beispiel zweier Polygonzüge.
Alle Punkte auf den beiden Polygonen wurden so verbunden, dass die umschlosse-
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Abbildung 23: Polygonzüge in zwei benachbarten Schnittbildern: Nach Projektion in eine gemeinsame
Ebene werden alle Punkte miteinander als Dreiecke verknüpft. Anschließend müssen überzählige oder
falsch verbundene Kanten gelöscht oder korrigiert werden (von links nach rechts).
Abbildung 22: Benutzeroberfläche des 3D-Oberflächenrekonstruktionsprogramms ADOR3D. Im linken
Fenster ist ein Schnitt duch zwei Zahnkronen zu erkennen. Die grüne Linie ist die anhand des Gradien-
ten vom Benutzer erfasste Grenzlinie, die rote zeigt einen geglätteten Pfad. Im kleinen Fenster ist die
Vorschau des fertig generierten Gesamtmodells zu sehen. Das Fenster darunter ist ein Dialogfenster.
ne Fläche vollständig mit Dreiecken ausgefüllt war, wobei die existierenden Kanten
der Polygone erhalten bleiben. Anschließend wurden überzählige und falsch verbun-
dene Dreiecke entfernt oder korrigiert, entstehende Lücken wurden durch einen spe-
ziellen Algorithmus erkannt und nachträglich geschlossen. 
Anhand  dieser  Triangulation  wurden  dann  jeweils  benachbarte  Schnittebenen  im
dreidimensionalen Raum miteinander vernetzt. Dies wurde in aufeinander folgenden
Schritten mit allen Schnittebenen durchgeführt, so dass ein vollständiges dreidimen-
sionales Modell der auf den Schnittbildern dargestellten Strukturen entstand. Dabei
wurden  die  verschiedenen  Materialgruppen,  wie  Dentin,  Zahnschmelz,  Wurzelze-
ment, Parodontalligament sowie kortikaler und spongiöser Knochen zu geschlosse-
nen  Körpern  zusammengefasst,  und in  den jeweils  letzten Bildern  eines  Körpers
wurden  diese  z.B.  an  der  Zahnkrone  oder  an  der  Wurzelspitze  automatisch  ge-
schlossen. 
Die  einzelnen  Oberflächenstrukturen  des  rekonstruierten  Präparats  wurden  im
nächsten Schritt an ein Finite-Elemente-Paket übergeben. Hierzu wurden explizit die
Knoten mit ihren Knotenkoordinaten sowie die Dreieckselemente der rekonstruierten
Präparatoberflächen in eine ASCII-Datei exportiert. Diese konnten dann von einem
Finite-Elemente-Programm importiert werden.
5.4 Modellgenerierung
Es wurden zwei Typen numerischer Modelle entwickelt. Das humane Oberkiefermo-
dell wurde auf der Grundlage eines kommerziellen Oberflächenmodells erstellt. An-
dere Modelle sind mit  dem Geometrierekonstruktionsprogramm ADOR3D aus den
CT-Daten realer Schweinepräparate entstanden. Die Modellgenerierung aus diesen
beiden Ausgangsdaten wird in den nächsten beiden Abschnitten erläutert. Anschlie-
ßend werden die aufgebrachten Finite-Elemente-Randbedingungen dargestellt.
5.4.1 Modellierung eines humanen Oberkiefers
Auf der Basis eines kommerziellen Datensatz (siehe Kapitel 4.2) eines vollständig
bezahnten  Oberkiefers  wurden  FEM-Modelle  der  Zähne  sowie  des  umgebenden
Zahnhalteapparates (PDL und Alveolarknochen) generiert. Das Hauptaugenmerk lag
auf der möglichst korrekten Darstellung der Zahnwurzeln und des umgebenden Par-
odontalligaments. Bei dem verwendeten Datensatz handelte es sich um ein Oberflä-
chenmodell, bestehend aus 4-Knotenelementen. Zahnwurzeln und Zahnkronen wa-
ren getrennt darstellbar, der Zahnhalteapparat jedoch nicht ausgeformt (siehe Abbil-
dung  24 links). Daher wurde in einem ersten Schritt das Oberflächenmodell  eines
Kieferknochens mit Alveolen erstellt. Hierfür wurden die vorhandenen Zahnwurzeln
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um die Dicke des Parodontalligaments (durchschnittlich 0,2 mm) vergrößert und so
in das Kiefermodell eingepasst, dass sie die Alveolen ergaben (Abbildung 24 rechts).
Die  Modellzähne  wurden  anschließend  in  das  Kiefermodell  eingepasst.  Aus  den
Oberflächenmodellen der Alveolen und den Zahnwurzeln wurden die Parodontalliga-
mente eines jeden Zahns erstellt (Abbildung  25 und  26). Hierbei wurde besonders
bei mehrwurzeligen PDL im Bereich der Furkationen auf den richtigen Abstand ge-
achtet. Im nächsten Schritt wurden die einzelnen Oberflächenstrukturen von Alveo-
larknochen,  Zähnen  sowie  umgebendem  Paradontalligament  (PDL)  im  FEM-Pro-
gramm knotenweise ineinander gesetzt und miteinander verknüpft.
Insgesamt  bestand das Oberkiefermodell  aus etwa 125.000 Knoten und 655.000
Elementen (Abbildung 27). Dies erforderte eine Reduktion der Elementzahl, um eine
Berechnung in akzeptabler Zeit sicherzustellen. Entsprechend der klinischen Frage-
stellung sind nur die Bereiche des Kiefers relevant, die sowohl die Backen- als auch
die Vorbackenzähne beinhalten. Dies wurde genutzt um das Modell für die Berech-
nungen entsprechend zu verkleinern. So entstand ein Modell mit etwa 150.000 Ele-
menten.
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Abbildung 24: Kieferknochen ohne Alveolen (links) und rechts mit modellierter Alveole an der Position
eines rechten oberen Schneidezahns (Pfeil). 
Abbildung 25: Erstellung der Geometrie und des FEM-Netzes des PDL aus den Oberflächen der Zahn-
wurzeln und des Alveolarknochens.
5.4.2 Modellierung von Präparaten
Die mit dem Rekonstruktionsprogramm ADOR3D erstellten Oberflächenmodelle wur-
den in das Finite-Elemente-Programmpaket  MSC.Marc/Mentat  importiert.  Das aus
Dreieckselementen bestehende Modell wurde im Programm MSC.Mentat hinsichtlich
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Abbildung 27: FEM-Modell eines komplett bezahnten Oberkiefers.
Abbildung 26: FEM-Modell der Zähne (weiß) und der umgebenden PDL (rot).
der  Seitenverhältnisse  in  den einzelnen Elementen korrigiert.  Im nächsten Schritt
wurde  das  Oberflächenmodell  mit  4-Knoten-Tetraederelementen  so  diskretisiert,
dass die Elemente im Inneren des Volumens zunehmend größer wurden. Dadurch
wurde die Elementzahl reduziert und die anschließende Berechnung schneller. Die-
se Tetraeder-Elemente wurden, wie in Kapitel 2.4 beschrieben, in degenerierte He-
xaederelemente  umgewandelt.  Die  Modelle  der  Schweinepräparate  hatten  bis  zu
34.000 Elemente.  In Abbildung 28 ist  ein  Modell  mit  zwei voll  durchgebrochenen
Schweineprämolaren, PDL, umgebendem Knochen, Bracket und Headgearschleife
aus der Gruppe 3 (siehe Kapitel 4.3) zu sehen.
5.4.3 Aufgebrachte Finite-Elemente-Randbedingungen
Die Modelle wurden  mit den Materialparametern für Knochen, PDL, Zahn, Bracket
und Headgearschleife aus Tabelle 5 beaufschlagt. Als Elementklasse wurden dege-
nerierte 8-Knoten-Hexaeder gewählt und als Elementtyp „Full Integration“, da mit die-
sen  Elementen  sowohl  material-  als  auch  geometrische  Nichtlinearität  berechnet
werden können. Zähne, PDL und Knochen bilden je einen deformierbaren Kontakt-
körper mit dem Reibungskoeffizient von 0,4. 
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Abbildung  28: Übersichtsbild eines Schweinepräparatemodells mit zwei voll durchgebrochenen Zäh-
nen, mit Bracket und Headgearschleife. 
  
Material Elastizitätsmodul E [MPa] Querkontraktionszahl µ 




PDL bilinear:               0,05/0,22 0,30
Bracket (Stahl) 200.000 0,30
Tabelle 5: Die in den numerischen Untersuchungen verwendeten Materialparameter der dentalen Ma-
terialien.
Auf den ersten Molaren des humanen Modells wurden, entsprechend der klinischen
Behandlungsstudie, eine linear ansteigende, distale Kraft von 7,5 N aufgebracht (sie-
he  Abbildung  29).  Die  Simulationen  wurden  mit  und  ohne  den  zweiten  Molaren
durchgeführt. Der dritte Molar war in keiner Rechnung vorhanden.
Äquivalent  zum Experiment  mit  den  Schweinekiefersegmenten  wurden die  Kräfte
und Drehmomente, die am HexMeS-Sensor erfasst wurden am jeweiligen Schweine-
zahnmodell aufgebracht.
Bei beiden Modellgruppen wurde die Knochenbasis in allen Freiheitsgraden fixiert.
Als  Iterationsverfahren  wurde  das  Full-Newton-Raphson-Verfahren  gewählt.  Das
Konvergenzkriterium war eine relative Verschiebungstoleranz von 0,5 mm. Die Rei-
bungsmethode war die Coulomb-Reibung mit „stick-slip“-Verfahren.
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Abbildung  29: Lastangriffspunkt der Headgearkraft an der Zahnkrone des ersten Molaren im linken
Oberkiefer. Der Knochen ist an der Oberfläche fixiert.
5.5 Knochenumbau in der numerischen Simulation
Basis für die Knochenumbau-Simulation bildet die Theorie des externen Remode-
lings, wie sie in Kapitel 2.4.2 beschrieben wurde. 
Um eine kieferorthopädische Zahnbewegung zu simulieren, ist es notwendig, dass
der Knochen um den Zahnhalteapparat umgebaut wird. Hierfür wird zuerst die Aus-
lenkung der Zähne berechnet. Im nächsten Schritt werden die hierdurch entstehen-
den Spannungen und Verzerrungen bestimmt. Überschreitet der Spannungswert im
PDL einen bestimmten Wert,  bekommt der Knochen den Impuls,  den Umbauvor-
gang zu starten. Rechnerisch wird dies durch einen Neuvernetzungsalgorithmus ge-
löst. Dieser ist in Kapitel 3.6 beschrieben. In Abbildung  30 ist der allgemeine Pro-
grammablauf dargestellt.
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Abbildung 30: Allgemeiner Berechnungsalgorithmus für den Knochenumbaui in Abhängigkeit des Netz-
umbaukriteriums.
6 Ergebnisse und Diskussion
Im folgenden Kapitel  werden zunächst  die Ergebnisse der klinischen und numeri-
schen Zahnauslenkungen von menschlichen Zähnen vorgestellt. Anschließend wer-
den  die  experimentell  ermittelten  und  die  berechneten  Zahnauslenkungen  von
Schweinepräparaten  beschrieben.  Die  Ergebnisse  wurden  jeweils  verglichen.  Ab-
schließend  werden  die  Ergebnisse  kieferorthopädischer  Zahnauslenkung  an  ver-
schiedenen Zahngeometrien dargestellt. Die Ergebnisse werden direkt in diesem Ka-
pitel diskutiert.
6.1 Zahnauslenkungen von Molaren im Menschen und im
Modell
In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der klinischen Messungen an menschli-
chen Zähnen vorgestellt, an denen eine Headgearbehandlung durchgeführt wurde.
Diesen wurden die berechneten Auslenkungen in einem idealisierten Modell gegen-
über gestellt. Es zeigte sich, dass es für eine gute Übereinstimmung klinischer und
numerischer Ergebnisse erforderlich war, die Materialparameter des PDL anzupas-
sen. 
6.1.1 Klinisch erfasste Auslenkungen der humanen Molaren
In Abbildung 31 sind die klinisch gemessenen Auslenkungen der ersten Molaren in
Abhängigkeit von den auf den Headgear aufgebrachten Kräften gezeigt. Schon wenn
der Headgear nicht belastet wurde, ergab sich ein deutlicher Unterschied in der Aus-
lenkung der ersten Molaren zwischen den beiden Patientengruppen, mit vorhande-
nen zweiten Molaren (G+7) und ohne vorhandenen zweiten Molaren (G-7). Die Aus-
lenkungen der Gruppe (G+7) (0,19 ± 0,07 mm) ist etwa die Hälfte niedriger als die
der Gruppe (G-7) (0,32 ± 0,10 mm). Das Verhältnis der Auslenkungen (A) zwischen
beiden Gruppen A (G-7) / A (G+7) stieg von 1,71 auf 1,87. Bei allen aufgebrachten
Kräften waren die Auslenkungen annähernd doppelt so hoch, wenn der dahinter lie-
gende Molar nicht vorhanden war. In beiden Patientengruppen war ein leicht bilinea-
rer Verlauf der Auslenkung zu beobachten. Ab etwa 3 N stieg die Auslenkung weni-
ger stark an. Die Werte der Auslenkung sind in Abbildung 32 auf den Nullwert nor-
miert worden. Hierdurch wird sichtbar, dass der Zahn ohne einen dahinter liegenden


































































6.1.2 Berechnete Auslenkungen der humanen Molaren
In Abbildung 33 ist die farbkodierte Auslenkung des M1 ohne durchgebrochenen M2
und M3 gezeigt. Die höchste Auslenkung wird in gelb, die kleinste in blau angezeigt.
Die größte Auslenkung der Krone von M1 bei 7 N liegt in der Höhe des Kontaktpunk-
tes zwischen M1 und dem davor liegenden Prämolaren (im Bild  links davon) bei
0,13 mm. 
Abbildung 34 zeigt die farbkodierte Auslenkung von M1 und M2 ohne M3 und veran-
schaulicht die Kraftübertragung von M1 über den Kontaktpunkt auf M2. Es ist zu er-
kennen, dass annähernd 30 % der Headgearkraft, die an M1 angelegt wurde, an M2
übergeben wurde. Die berechneten Auslenkungen von M1 waren etwa doppelt  so
hoch wie die von M2. Das Ergebnis der Auslenkung von M1 war etwa 10 % niedriger
als ohne vorhandenen M2. 
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Abbildung 33: Farbkodierte Auslenkung der Molaren ohne durchgebrochenen zweiten Molaren (G-7)
im Finite-Elemente-Modell. Blau zeigt die kleinste Auslenkung, gelb die größte. 
 
 
6.1.3 Vergleich der klinischen und berechneten Auslenkungen
Die Abbildungen 35 und 36 zeigen im Vergleich die klinisch gemessenen und nume-
rischen errechneten Auslenkungen des M1 ohne vorhandenen M2 (Abbildung  35)
oder mit M2 (Abbildung 36). Um die Ergebnisse besser vergleichen zu können, wur-
den die numerischen Auslenkungen mit den normierten klinischen Abstandswerten
verglichen. Auf diese Weise starten alle Auslenkungen bei 0,00 mm. Die numerische
Auslenkung der Zahnkronen wurde im Bereich des Kontaktpunktes ausgewertet. In
beiden Gruppen zeigen die numerischen und die klinischen Kraft-Auslenkungskur-
ven die gleiche Tendenz, aber die numerischen Werte liegen deutlich über den klini-
schen. 
In den simulierten Auslenkungen mit einem Molaren (G-7) ohne M2 (Abbildung 35)
zeigte M1 eine deutlich höhere Auslenkung bis zum Punkt, in dem die Bewegung
des Zahns in der Alveole durch die Stärke des PDL begrenzt wurde. Dieser Punkt
war etwa bei 5 N erreicht, was sich durch den Knick in der Kurve der numerischen
Resultate zeigt.  Die Auslenkung von M1 wurde außerdem durch den Kontakt  der
Wurzel zur Alveolarwand beschränkt. So stoppte die Auslenkung bei ungefähr 0,16
mm Zahnkronenauslenkung. Klinisch ist dies nicht beobachtet worden. Dies liegt ver-
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Abbildung 34: Farbkodierte Auslenkung der Molaren mit durchgebrochenen ersten und zweiten Mola-
ren (M1 und M2 (G+7)) im FEM-Modell. Die Farbkodierung ist wie in der Abbildung zuvor.
 
  
mutlich an einer höheren Breite des parodontalen Spalts oder an Unterschieden be-
züglich des Kraftangriffspunktes.
Abbildung 36 zeigt den Vergleich in der Gruppe mit zwei Molaren (G+7). Die größte
klinische Auslenkung von M1 war etwa 0,14, die größte numerische etwa 0,17 mm.
Insgesamt ist das simulierte Ergebnis etwa 20 % größer. 
Die Differenzen zwischen Simulation und Experiment können durch Unterschiede in
den Materialparametern erklärt werden. Hierauf wird im nächsten Kapitel näher ein-
gegangen.
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Abbildung 35: Vergleich der klinischen und simulierten Auslenkungen der ersten Molaren ohne durch-





















6.1.4 Anpassung der Materialparameter des Parodontalligamentes
und die Auslenkungen der humanen Molaren
Ein Grund für die Abweichung der numerischen Resultate von den klinischen war,
dass die Materialparameter des PDL, welche in den Simulationen verwendet wur-
den,  nicht  vollständig der tatsächlichen klinischen Situation angepasst  waren.  Die
Materialparameter, die in den ersten Simulationen verwendet wurden, sind in Lang-
zeitbelastungsexperimenten,  entsprechend  einem  kieferorthopädischen  Behand-
lungsfall bestimmt worden [Haa1996, Vol1998, Kaw2003, Zie2004]. Jedoch war die
Methode des Messens in der klinischen Studie ein Kurzzeitbelastungsfall und dauer-
te maximal einige Sekunden. Daher wurden in einem folgenden Schritt die numeri-
schen Resultate den klinischen Daten durch Rückkalkulation angepasst (Abbildung
37). Da der Knochen und die Zähne als annähernd starr angesehen werden konn-
ten, wurden die Parameter des im Vergleich sehr elastischen PDL adaptiert. Hierfür
wurden die bilinearen Materialparameter des PDL verändert und ein neuer Satz Pa-
rameter bestimmt. Das am besten angenäherte Ergebnis konnte mit den Parame-
tern, wie sie in Tabelle 6 angegeben sind, erreicht werden.
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Abbildung 36: Vergleich der klinischen und simulierten Auslenkungen der ersten Molaren mit durchge-





















E1 [MPa] E2 [MPa] ε12
Bisher benutzte (Alt) 0,05 0,22 7,5 %
Neu angepasste (Neu) 0,12 0,30 7,5 %
Tabelle 6: Materialparameter für das Parodontalligament. 
Die gute Anpassung der Simulationen mit den neuen Materialparametern an die kli-
nische Situation ist in den folgenden Abbildungen zu erkennen. Die leicht erhöhten
Elastizitätsmoduln reflektieren die etwas höhere Steifigkeit des PDL im beschriebe-
nen Belastungsfall. Diese entstanden durch die Dämpfung der Flüssigkeitsphase im
Parodontalspalt während einer kurzen klinischen Belastungszeit, mit dem Ergebnis,
dass die Zähne in diesen Simulationen eine geringere Auslenkung erfuhren. Abbil-
dung 38 zeigt den Vergleich in der Gruppe (G-7), Abbildung 39 in der Gruppe (G+7).
Die recht großen Varianzen in den klinischen Werten sind auf biologische Faktoren
zurückzuführen. Zum einen variiert das Alter in den Gruppen. In der Gruppe (G+7)
lag  das  mittlere  Alter  bei  13,7 + 1,3  Jahren, in  der  Gruppe  (G-7)  bei  11,9 + 1,0
Jahren. Dies konnte aufgrund der verschiedenen Wachstumsphasen der Patienten
dazu führen, dass unterschiedliche Kräfte benötigt wurden, um die Zähne auszulen-
ken. Mädchen kommen etwa zwei Jahre früher in das Stadium des Gebisswechsels
als Jungen. Zum anderen gibt es auch zwischen Patienten gleichen Alters große bio-
logische Unterschiede.
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Abbildung 37: Verzerrungsabhängige Dehnungsparameter für das Parodontalligament. Die in den ers-
ten Rechnungen benutzten, experimentell bestimmten, sind in blau (Alt), die in numerischen Rechnun-
gen an die klinische Situation angepassten in grün (Neu) dargestellt.
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Abbildung 38: Vergleich der klinischen und simulierten Auslenkungen des ersten Molaren in der Grup-
pe (G-7) nach Anpassung der Materialparameter.
Abbildung 39: Vergleich der klinischen und simulierten Auslenkungen des ersten Molaren in der Grup-
pe (G+7) nach Anpassung der Materialparameter.
Mit aktualisierten Materialparametern wurden die Spannungen und die Verzerrungen
im PDL und im Alveolarknochen analysiert.  Ein besonders  hoher  Spannungswert
von 0,33 MPa wurde im Alveolarknochen zwischen den Molaren gefunden. Die maxi-
malen Verzerrungen im PDL erreichten einen Wert von 0,26.
6.2 Initiale Zahnauslenkungen im Tiermodell
In  diesem Abschnitt  werden zunächst  die  Ergebnisse der  experimentell  erfassten
Zahnauslenkungen an Schweinezähnen vorgestellt.  Zu diesen Präparaten wurden
die Zahnbewegungen mit der Finite-Elemente-Methode(FEM) berechnet. Die nume-
risch erzeugten Zahnbewegungen wurden den experimentellen Daten angeglichen.
Die angepassten Materialparameter des PDLs werden vorgestellt. Es wird die Ver-
gleichbarkeit von Menschen- und Schweinezähnen diskutiert. Die Methoden und die
Auswirkungen von Geometrieabweichungen werden besprochen. 
6.2.1 Experimentell erfasste Auslenkungen der Schweinezähne 
Die  Auslenkungen  der  Schweinezähne  wurden  äquivalent  zu  einer  Headgearbe-
handlung im experimentellen Versuchsaufbau HexMeS durchgeführt. Es wurden die
Kraft-/Auslenkungsdiagramme aufgezeichnet.  Abbildung  40 zeigt die Kraft-/Auslen-
kungsdiagramme  der  Messungen  der  Schweinezahngruppen  in  verschiedenen
Durchbruchsstadien. 
Die größte Auslenkung zeigte der Zahn, hinter dem ein Zahnkeim lag. Eine geringere
Auslenkung ergab sich mit dem halb durchgebrochenen zweiten Zahn. Die kleinste
Auslenkung zeigte sich, wenn beide Zähne komplett durchgebrochenen waren. Bei
der direkten Belastung der Zahngruppe über einen Hebelarm ergaben sich gleich
große Bewegungen für den ersten Molaren wie für den zweiten Molaren der Zahn-
gruppe mit zwei durchgebrochenen Zähnen und Belastung über eine Feder. 
Abbildung  41 zeigt  die Messergebnisse für  zwei verschiedene Schweinepräparate
mit jeweils zwei durchgebrochenen Zähnen. Es ist eine gute Korrelation der Messer-
gebnisse zu beobachten. In allen Kraft-/Auslenkungsdiagrammen ist klar der nichtli-
neare Verlauf der Zahnbewegungen zu erkennen. In Abbildung 42 werden die Rota-
tionen in mesio-distaler Richtung dargestellt. Am stärksten rotierte M1, wenn er direkt
über einen Hebelarm anstelle des Federelementes belastet wurde. Im Gegensatz zu
den anderen Gruppen, welche die Bewegung von M1 darstellen, zeigt die Gruppe
vier die Bewegung von M2. Auch dieser rotierte deutlich, da die Kippbewegung nicht
durch einen dahinter stehenden Zahn abgeschwächt wurde. Der gleiche Effekt zeig-
te sich abgeschwächt für M1, wenn der zweite Molar nur halb durchgebrochen war,
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bzw. nur als Zahnkeim vorhanden war. Wenn beide Molaren durchgebrochen waren
und der erste über einen Headgear belastet wurde, rotierte M1 hingegen nicht.
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Abbildung 40: Kraft-/Auslenkungsdiagramme der Messungen der Schweinezahngruppen mit verschie-
denen Durchbruchsstadien im HexMeS.
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Abbildung 41: Messergebnisse zwei verschiedener Präparate, die eine gute Korrelation zeigen.
Abbildung 42: Kraft-/Rotationsdiagramme der Messungen der Schweinezahngruppen mit verschiede-
nen Durchbruchsstadien im HexMeS.
6.2.2 Berechnete Auslenkungen der Schweinezähne
Als Beispiel für die rekonstruierten Schweinezahnmodelle ist in Abbildung 43 ein aus
CT-Aufnahmen rekonstruiertes  Modell  aus der  Versuchsgruppe 2,  d.h.  mit  einem
halb  durchgebrochenen  zweiten  Molaren,  gezeigt.  Die  Oberflächengeometrie  des
Modells mit Knochen, PDL, Zahn und Bracket ist oben im Bild zu sehen. Darunter
sind die FEM-Modelle zuerst in der Gesamtübersicht  mit  Zähnen, PDL, Knochen,
Bracket und Headgear mit Krafteinleitung (Mitte links) dargestellt. Zur Veranschauli-
chung der Strukturen sind in der Mitte rechts die Zähne mit umgebenem Zahnhalte-
apparat und unten die separaten Zähne in verschiedenen Ansichten dargestellt. In
Abbildung 44 sind die graphischen Ergebnisse der Simulation farbkodiert zu sehen.
Die höchste Auslenkung wird in gelb, die kleinste in blau angezeigt. Es wurden die
initialen Auslenkungen bei einer Kraft von 5 N berechnet. Jede Darstellung hat ihre
eigene Werteskala in mm, da die maximalen Auslenkungen um bis zu einen Faktor 5
variierten. Die Ergebnisse der berechneten Materialparameter werden im folgenden
Kapitel (Vergleich der experimentellen und der numerischen Bewegung der Schwei-
nezähne) gezeigt.  In der graphischen Auswertung ist  immer rechts der erste und
links der zweite Molar dargestellt. Es ist gut zu sehen, dass sich der zweite Molar
nicht mitbewegte, wenn die Zahnkrone unterhalb des Kontaktpunktes endete. Der
zweite  Molar  bewegte  sich  etwa 30 % weniger  als  der  erste  Molar,  wenn beide
durchgebrochen waren. Wenn der zweite Molar halb durchgebrochen war, hat sich




Abbildung 43: Rekonstruktion der Zahngeometrie aus der Versuchsgruppe 2: Mit ADOR3D rekonstru-
ierte Oberflächengeometrie aus CT-Daten (oben), FEM-Model von Zähnen, PDL, Knochen, Bracket
und Headgear mit Krafteinleitung (mitte). Zur Visualisalisierung der Wurzelgeometrie wurden Knochen
und PDL entfernt (unten).
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Abbildung  44: Darstellung der farbkodierten Auslenkungen der Schweinezähne im Finite-Elemente-
Modell. Oben ist das Modell mit einem Zahnkeim, in der Mitte ist das Modell mit einem halb durchge-




Die größten Verzerrungen im PDL lagen bei etwa 0,1. Die Spannungen im PDL la-
gen bei 0,13 MPa, die im Knochen bei 0,01 MPa. Abbildung 45 zeigt die Verzerrun-
gen im PDL nach Beendigung der Zahnauslenkungen.
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Abbildung 45: Verzerrungen im PDL nach Auslenkung der Zähne. Die Lage der Modelle ist wie in der
Abbildung zuvor.
6.2.3 Vergleich der experimentellen und der berechneten Auslen-
kungen der Schweinezähne 
Die numerischen Ergebnisse wurden durch die Experimente gestützt. Im ersten Be-
rechnungsdurchgang  wurde  von  bekannten  Materialparametern  für  das  PDL  des
Schweins ausgegangen. Wie in den Simulationen der menschlichen Zähne stamm-
ten diese aus Langzeitexperimenten und wurden daher der experimentellen Situation
nicht gerecht (siehe Kapitel 6.1.4). Die Materialparameter wurden durch Iteration so
geändert, dass das mechanische Verhalten der numerischen Modelle dem der Hex-
MeS-Experimente entsprachen. In Tabelle 7 sind die Materialparameter des PDL für
jede Untersuchungsgruppe mit Mittelwert und Standardabweichung zu sehen. Zum
Vergleich sind die ursprünglich genutzten Materialparameter in der letzten Zeile der
Tabelle eingetragen. Die Unterschiede in den Parametern können durch Variationen
der Morphologie, wie etwa verschieden breite Paradontalspalte, der verschiedenen
Schweinekiefersegmente erklärt werden.
E1 E2 ε12 [%]
Gruppe 1 0,08 0,25 5,0
Gruppe 2 0,02 0,25 7,0
Gruppe 3 0,05 0,30 1,8
Gruppe 4 0,06 0,50 3,5
Gruppe 5 0,02 0,30 7,0










Tabelle 7: Materialparameter des PDLs aus den numerischen Simulationen der experimentellen Zahn-
bewegungen.
Die Werte für die Auslenkungen sind in einem Knoten bestimmt worden, der an der
Stelle konstruiert wurde, an welcher der Laserwürfel im Experiment positioniert war.
Abbildung 46 zeigt die virtuelle Lage des Lasers im linken Bild und im Vergleich die
Lage des Laserwürfels im Experiment (rechts). 
Die folgenden Abbildungen 47 und 48 zeigen den Vergleich der experimentellen und
der angepassten numerischen Zahnbewegung der Gruppen 1 bis 5. Sie zeigen je-
weils links die translatorischen und rechts die rotatorische Zahnauslenkungen. Da
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nicht alle Präparate experimentell bis 15 N belastet werden konnten, sind die Ergeb-
nisse zur besseren Vergleichbarkeit bis 5 N dargestellt. Die Translationen in mesio-
distaler  Richtung zeigten  in  allen  Gruppen eine  gute  Übereinstimmung.  Dadurch,
dass die Zähne im Modell nicht immer identisch zu den realen kippten, stimmen die
Nebenkomponenten der simulierten translatorischen Bewegung nicht mit den experi-
mentellen überein. Die zu den Abbildungen  47 und  48 gehörenden Legenden sind
zur Übersichtlichkeit jeweils zu Beginn der Abbildungen dargestellt. 
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Abbildung  47: Vergleich der experimentellen und numerischen translatorischen (links)  und rotatori-
schen (rechts) Zahnbewegungen gegen die eingesetzte Kraft. Dargestellt sind von oben nach unten
die Gruppen 1 (M2 lag als Zahnkeim vor, gemessen wurde die Bewegung von M1), 2 (M1 war voll, M2
war halb durchgebrochen, gemessen wurde die Bewegung von M1) und 3 (beide Zähne waren voll
durchgebrochen, gemessen wurde die Bewegung von M1).
6.2.4 Vergleichbarkeit von Menschen- und Schweinezähnen
Biologisch gesehen sind sowohl Menschen wie auch Schweine  Omnivoren (Alles-
fresser). Dies führt zu einem ähnlichen Aufbau der Gebisse. Der Bereich der Prämo-
laren und Molaren der Schweine und der Menschen haben grundsätzlich die gleiche
Morphologie, die Zähne der Schweine sind nur etwas größer und haben häufig mehr
Wurzeln. Im Vergleich der Röntgenbilder (siehe Abbildung 15 und 16) wird deutlich,
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Abbildung 48: Wie in der vorhergehenden Abbildung der Vergleich der experimentellen und numeri-
schen  translatorischen  (links)  und  rotatorischen  (rechts)  Zahnbewegungen  gegen  die  eingesetzte
Kraft. Dargestellt sind die Gruppen 4 (beide Zähne waren voll durchgebrochen, gemessen wurde die
Bewegung des zweiten Molaren) und 5 (beide Zähne waren voll durchgebrochen, gemessen wurde die
Bewegung von M1, dieser wurde direkt über einen Hebelarm belastet).
wie sehr die Schweineprämolaren und die humanen Molaren sich in Form und Grö-
ße gleichen. 
Um das biomechanische Verhalten von humanen Zähnen zu untersuchen, wurden
bereits  früher  [Sie1999,  Zie2004,  Zie2005]  und  werden  noch  heute  [Nat2007]
Schweinekiefersegmente zum Vergleich herangezogen. Haase zeigte, dass sich die
Ergebnisse der Untersuchung an Humanpräparaten mit denen an frischen, nicht ge-
frorenen Schweinekiefersegmenten annähernd deckten [Haa1996].
Die Schweineprämolaren wurden  nach einem Vergleich mit der Literatur [Nic2004]
ausgewählt, da diese die gleiche Wurzelanzahl wie humane Molaren und etwa die
gleiche Größe haben. Das Vorhandensein von drei Wurzeln wurde durch Röntgenbil-
der bestätigt. Eine Ausnahme ist die Gruppe 1 (Zahn mit Zahnkeim). Hier hat der
Prämolar vier Wurzeln. Das Präparat wurde aber in die Untersuchung mit einbezo-
gen, um auch diese selten im Tiermodell vorhandene Gruppe untersuchen zu kön-
nen. Es zeigte sich jedoch auch ein Unterschied in der räumlichen Anordnung der
Wurzeln.  Die  Wurzeln  der  Schweineprämolaren  lagen  um  90°  gedreht,  d.h.  die
Hauptwurzel liegt nicht mesial sondern palatianal (siehe Abbildung 49). Diese anato-
mischen Unterschiede beeinflussen jedoch nicht das Auslenkungsverhalten, welches
wesentlich durch das gleiche Materialverhalten des PDL bestimmt wird. Daher sind
die Experimente mit Schweinepräparaten trotz morphologischer Unterschiede gut mit
den klinischen vergleichbar.
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Abbildung  49:  Lage  der  Wurzeln  im  Schweineprämolaren  (links,  histologisches  Präparat)  und  im
menschlichen Molaren (rechts, Querschnitt aus dem FEM-Modell).
distal mesial
6.2.1 Einfluss der Präparatlagerung
Vorangegangene Untersuchungen an mehrfach eingefrorenen und wieder aufgetau-
ten Schweinepräparaten zeigten gleich bleibende Materialeigenschaften bei Zahn-
auslenkungsmessungen [Haa1996,  Vol2000,  Zie2004]. Sie zeigten keine nennens-
werten Unterschiede zwischen Ergebnissen der in physiologischer Kochsalzlösung
eingefrorenen und der frischen Präparate. Dagegen zeigten Untersuchungen an ge-
frorenen Rattenpräparaten [Kaw2002] deutliche Abweichungen von denen, die an fri-
schen Präparaten durchgeführt wurden. Eine mögliche Ursache kann in der Bildung
von Eiskristallen liegen, die eine Komprimierung und Zerstörung des Gewebes verur-
sachen [Böc1989]. Die Gewebeschädigung wirkt sich bei sehr dünnem Gewebe, wie
dem etwa 0,1 mm breiten Parodontalligament der Ratte, stärker auf das mechani-
sche  Verhalten  der  Zahnbewegung  aus  als  bei  dem  wesentlich  breiteren  (etwa
0,2 mm) Parodontalligament des Schweins [Kaw2003]. 
6.2.2 Vergleich der Methoden zur Erstellung numerischer Modelle
Um aus den experimentell gemessenen Schweinekiefersegmenten ein numerisches
Modell  zu erstellen,  wurden zwei  verschiedene Methoden angewandt.  Zum einen
wurden Präparate in horizontale histologische Schnitte zerlegt. Die Sägeschnitte wa-
ren 1,00 mm dick, mit einem Sägeverlust von 0,25 mm. Um eine höhere Auflösung
zu erreichen, wurde versucht die Schichtdicke zu verringern. Dies hatte zur Folge,
dass einzelne Schnitte zerbrachen. Ein Zusammensetzen der Bruchstücke führte zu
sehr großen Ungenauigkeiten, so dass diese Schnitte nicht zu verwerten waren. 
In der zweiten Methode wurden virtuelle Schnitte mit dem Prototyp eines ‚Digitalen
Volumen Tomograph’ (DVT) namens Galileos bei der Firma siCAT (Bonn, Deutsch-
land) mit einer Auflösung von 0,146 mm erstellt. Dadurch konnten besonders kom-
plexe Bereiche, wie die Wurzelfurkation, sehr genau rekonstruiert werden. Für weni-
ger komplexe Bereiche, wie etwa die Zahnkrone, wurden nicht alle Schichten für die
Rekonstruktion im Programm ADOR3D genutzt. So konnte die Modellgröße und so-
mit später auch die Rechenzeit verkürzt werden, ohne das Informationen verloren
gingen. Die histologische Aufbereitung benötigte pro Präparat etwa 6 h bis 8 h. Eine
CT-Aufnahme dauerte 14 s plus die Aufbauzeit (einige Minuten).
Ein weiterer Vorteil der zweiten Methode gegenüber der ersten war, dass der Kon-
trast von CT-Bildern deutlich höher war als die der Mikroskopiefotos. Dieses erleich-
terte das Auffinden der Konturen der verschiedenen Strukturen in ADOR3D.
Somit ist die Verwendung eines hochauflösenden CT zur Modellerfassung gegen-
über der konventionellen histologischen Aufbereitung sowohl  in der Auflösung, im
Bildkontrast als auch im Zeitaufwand überlegen.
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6.2.3 Auswirkungen von Geometrieabweichungen 
Geometrieabweichungen im numerischen Modell könnten durch kleinste Ungenauig-
keiten während der Geometrierekonstruktion entstanden sein. Hierfür gäbe es ver-
schiedene Ursachen. Es könnte sein, dass der Benutzer von ADOR3D bei ungenü-
gender Auflösung oder das Programm bei zu kleinem Gradientenwert  die Grenze
zwischen den Geweben nicht  genau definieren kann.  Kleinste Abweichungen von
der Originalgeometrie sind auch durch das Glätten der Modelle entstanden. Außer-
dem muss berücksichtigt werden, dass es sich bei dem numerischen Modell um eine
Annäherung an die reale Geometrie handelte.
Durch diese Abweichungen kam es dazu, dass sich zwei Zähne bei der Zahnbewe-
gung nicht immer in exakt dem Punkt trafen, wie in der Originalsituation. Das führte
dazu, dass sich die Zähne eine abweichende Rotation um die Nebenachsen durch-
führten, wie in den Ergebnissen (siehe Abbildung 47 und 48) zu sehen ist.
6.3 Simulation kieferorthopädische Zahnbewegungen
Die Abbildungen 50 bis 53 zeigen erste Ergebnisse der dynamischen Analysen der
Gruppen (G+7) und (G-7). Zur besseren Veranschaulichung der bewegten Zähne
werden diese ohne das umliegende Gewebe dargestellt. Distale Kräfte von 1 bis 5 N
wurden auf die Kronen der M2  für den Fall ohne, beziehungsweise M1 und mit den
Nachbarzähnen aufgegeben.
82
Abbildung 50: Berechnete kieferorthopädische Zahnbewegung von M2 ohne einen distalen Nachbar-
zahn. Verschiedene zeitabhängige Phasen der Molarenbewegung sind von links nach rechts abgebil-
det. Die gestrichelte Linie stellt die Position der Zahnachse zu Beginn der simulierten Bewegung dar.
Die Grundbewegung war eine Kippung. Die Zahnkrone zeigte eine Bewegung von fast 6 mm (gelb),
während die Wurzelspitze nahezu stationär (blau) blieb.
 
Abbildung 50 zeigt die verschiedenen Phasen der simulierten Bewegung von M2 in
einer zeitabhängigen, farbkodierten Darstellung. Ohne einen benachbarten Molaren
trat wie erwartet überwiegend eine Kippbewegung auf. Blau steht für eine minimale
Bewegung, während die gelben Elemente Bewegungen von bis zu 6 mm darstellen.
Die Ausgangsposition des Zahns ist auf der linken Seite zu sehen. Die Ursprungs-
achse ist durch die vertikale, gepunktete Linie veranschaulicht. Es trat wie erwartet
eine Kippbewegung auf, deren Rotationszentrum zwischen den Wurzelspitzen lag.
Die Auslenkung der Zahnkrone erreichte ein Maximum von 6 mm, das entsprach
etwa 15°, während die Wurzelspitzen nahezu stationär blieben. Es ergab sich keine
Veränderung in der Art der Zahnbewegung bei Variation der Kräfte, das heißt, die
Kippung war unabhängig von der Höhe der aufgebrachten Kraft. 
Abbildung  51 zeigt  einen  Vektorplot  der  berechneten  Knotenverschiebungen  der
Knochenelemente. Es wurden Auslenkungen der alveolaren Oberfläche von bis zu
4 mm berechnet. Die Situation entspricht der Endstellung der berechneten Zahnaus-
lenkung. Auffällig in Abbildung 51 ist das Verhalten der Alveolarkante in Bezug auf
die Oberfläche der äußeren kortikalen Schicht: Ähnlich wie bei der klinisch-radiologi-
schen Beobachtungen bildet die mesiale Alveolarkante eine Welle hinter dem Zahn,
während an der distalen Alveolarkante eine Vertiefung zu beobachten ist. 
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Abbildung  51: Berechnete Knotenverschiebungen des Alveolarknochens,  dargestellt  als  Vektorplot.
Abgebildet ist die Endauslenkung nach der Zahnbewegung.
 
Abbildung 52 zeigt die numerische Zahnauslenkung des Modells mit mesial und dis-
tal benachbarten Zähnen (Gruppe (G+7)). Auch hier wurde eine distale Kraft von bis
zu 5 N auf M1 aufgebracht. Zunächst kippte M1 in Richtung von M2, bis die Zahnkro-
nen in Kontakt standen. Anschließend wanderten beide Molaren gemeinsam in dista-
le Richtung. Auch hier ist die Kippung die überwiegende Form der Bewegung, aber
die Gesamtbewegung reduzierte sich auf etwa 3,5 mm an der Okklusalkante von
M1. Wie in den statischen FEM-Simulationen ist die Bewegung von M2 kleiner als
die von M1. 
Interessant ist das Verhalten des simulierten P2. Er zeigte eine leicht distale Bewe-
gung, obwohl dieser Zahn nicht direkt mit einer kieferorthopädischen Kraft belastet
war. Es könnte zwei mögliche Erklärungen für dieses Verhalten geben: Zum einen
könnte es aufgrund der Entlastung durch die Distalisation von M1 und M2 zu einer
distalen Drift von P2 kommen. Allerdings müsste für dieses Szenario von einem An-
fangskontakt zwischen M1 und P2 ausgegangen werden. Dieses ist jedoch nicht ge-
geben. Eine andere Möglichkeit wäre, dass durch die Bewegung von M1 die resultie-
renden Spannungen den Umbau des Alveolarknochens rund um P2 initiierte, was
wiederum eine Verschiebung des Zahnhalteapparates von P2 zur Folge hätte. Dies
ist das wahrscheinlichere Szenario.
Auch Abbildung  53 zeigt  den Vektorplot  des berechneten Knochenumbaus in der
Endstellung der Simulation. Die farbig kodierten Vektoren zeigen die Verschiebun-
gen der einzelnen Knoten der Knochenelemente in den Alveolen von P2, M1 und
M2. Der Umbau der Alveole des P2 ist deutlich zu sehen. Das gemeinsame Rotati-
onszentrum von M1 und M2 liegt zwischen den beiden Molaren in Höhe der Wurzel-
spitzen von M1. 
84
85
Abbildung 52: Es sind drei Zeitzustände der simulierten Zahnauslenkungen des zweiten Modells dar-
gestellt. Die kleine Lücke zwischen M1 und M2 schließt sich während der initialen Zahnauslenkung
und M2 kippt durch die Kraftübertragung von M1 zu M2 über den Kontaktpunkt. Die Kippung von M2
reduziert sich bezüglich M1 auf rund 20 %. Auffällig ist, dass P2 der distalen Bewegung der Molaren
"folgt".
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Abbildung 53: Vektorplot der verschobenen Knoten im Bereich des Alveolarknochens nach der Zahn-
auslenkung. Dargestellt ist das Modell der Gruppe (G+7).
6.4 Probleme bei der Netzgenerierung
Während der Neuvernetzung von PDL und Knochen kam es zu Defekten in den Vo-
lumennetzen, die sich in einem nicht zusammenhängenden PDL auswirkten. In Ab-
bildung 54 ist ein fehlerhaft vernetztes PDL zu sehen, in dem es zu Löchern im Volu-
menkörper kam. Eine mögliche Ursache könnte sein, dass die Startkriterien zur Neu-
vernetzung des PDL früher erfüllt waren als die Kriterien zur Neuvernetzung (Kno-
chenumbau) des Knochens. Die einzelnen Kontaktkörper haben auch während des
Neuvernetzens  die  Randbedingung,  dass  sich  die  einzelnen  Kontaktkörper  nicht
durchdringen dürfen. Es könnte zu Löchern im Finite-Elemente-Netz kommen, wenn
beispielsweise die Bedingung, dass die Elementverformung im PDL zu groß wurden,
eher erfüllt waren, als das der Knochenumbau innitiert wurde. 
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Abbildung 54: Netz des Paradontalligaments, das nach dem Neuvernetzen Defekte aufzeigte.
6.5 Vergleich der Ergebnisse mit der Literatur
In dieser Arbeit wurde das biomechanische Kraft-/Auslenkungsverhalten mehrwurze-
liger  Zähne  in  Abhängigkeit  vom  Entwicklungsstadium  des  Nachbarzahns  unter-
sucht. Der Anwendungsfall war die kieferorthopädische Headgear-Behandlung.
Ältere Publikationen beschrieben ebenso wie die aktuelle Literatur und auch Lehrbü-
cher  zumeist  die  klinische Anwendung ausgehend von Erfahrungswerten.  Andere
behandelten bestimmte extraorale Zugrichtungen oder auch theoretische und nume-
rische  Untersuchungen  aus  einer  Zahnauslenkung  resultierender  Kraftvektoren
[Kin1880,  Sch1994,  Zen1995,  Tan1996].  Arbeiten,  die  sich  mit  dem biomechani-
schen Verhalten mehrwurzeliger Zähne in Abhängigkeit  des Entwicklungsstadiums
des Nachbarzahns auseinandersetzten, existieren nur wenige [Grab1955, Gia1998,
Kin2004].  Graber beschrieb klinische Erfahrungswerte und kam zu dem Resultat,
dass bei der Distalisation eines ersten Molaren, ohne dahinterliegenden zweiten Mo-
laren, die Rotation gegenüber der Translation deutlich überwiege. Auch diese Arbeit
führte zu dem Ergebnis, dass die größte Rotation während des Keimstadiums des
zweiten Molaren stattfand. Dagegen war sowohl in den experimentellen als auch in
den numerischen und klinischen Ergebnissen die Translation in diesem Stadium am
größten. Auch bei  Gianelly handelte es sich um  klinische Erfahrungswerte. Seine
Erfahrungen stimmten mit unseren Ergebnissen überein. Auch er kam zu dem Er-
gebnis, dass eine Distalisation der Molaren bei nicht- bis maximal halbdurchgebro-
chenen distalen Nachbarn ideal sei, da sie zu einer maximalen Auslenkung führe.
Kinzinger et al. führten kombinierte klinische und numerische Untersuchungen mit ei-
ner festsitzenden kieferorthopädischen Apparatur durch. Sie werteten die jeweiligen
Auslenkungen erster Molaren in Abhängigkeit verschiedener Durchbruchsstadien der
zweiten und dritten Molaren in  Fernröntgenseitenbild-Analysen aus.  Anschließend
wurden auf Basis eines idealisierten humanen Molaren Finite-Elemente-Modelle er-
zeugt, die Zahnauslenkungen bei verschiedenen Durchbruchsstadien berechnet. Die
Ergebnisse stimmten bezüglich der Hauptauslenkungsrichtungen mit  dieser  Arbeit
sowie den Vermutungen von Gianelly überein. Die von Kinzinger et al. beschriebene
Rotation des zweiten Molaren zur Wange hin kann durch diese Arbeit nicht bestätigt
werden, da die Auslenkungen in bukkal-palatinaler Richtung sehr gering waren und
hinsichtlich der Rotationsrichtungen große Variationen vorlagen.
Die kombinierte experimentelle und numerische Methode zur Ermittlung der Material-
parameter  wurde  schon  mehrfach  erfolgreich  angewendet  [Haa1996,  Hin1996,
Bou1998, Hin1998, Vol1998, Bou1999, Vol2000, Pop2001, Pop2002, Kaw2002, Ka-
w2003, Zie2004, Zie2005, Nat2007]. Auch in diesen Arbeiten konnte deutlich das bi-
lineare Auslenkunksverhalten während der initialen Zahnbewegung gezeigt werden.
Die  experimentellen  Untersuchungen  von  Dadras [Dad2008]  zeigten  deutlich  ein




In der vorliegenden Arbeit wurde mit experimentellen und numerischen Analysen das
biomechanische Verhalten von mehrwurzeligen Zähnen untersucht. Im besonderen
wurde das Kraft-/Auslenkungsverhalten in Abhängigkeit  des Entwicklungsstadiums
der Nachbarzähne untersucht. 
Zur numerischen Berechnung wurde ein annähernd anatomisch korrektes Oberkie-
fermodell mit Zähnen, Zahnhalteapparat und Knochen aus einem kommerziellen Mo-
dell in einem Finite-Elemente-Methoden(FEM)-Programm erstellt. Es wurden Model-
le untersucht, in denen der zweite Molare in verschiedenen Durchbruchsstadien vor-
handen war. Die Modelle und die Ergebnisse des Zahnauslenkungsverhaltens wur-
den durch eine klinische Studie ergänzt. Klinisch wurde eine kurzzeitige, definierte,
distale Kraft über den Außenbogen eines Headgears auf den ersten Molaren aufge-
bracht und die Zahnauslenkung gemessen. Untersucht wurden zwei Patientengrup-
pen, eine Gruppe mit durchgebrochenen zweiten Molaren und eine Gruppe, in der
nur der erste Molar durchgebrochen war. Vervollständigt wurde die biomechanische
Untersuchung durch die Messung der initialen Zahnbewegung in einem tierexperi-
mentellen Modell. An dreiwurzeligen Schweineprämolaren in verschiedenen Durch-
bruchsstadien wurde das kraftabhängige Zahnauslenkungsverhalten in einem opto-
mechanischen Aufbau gemessen.  Beiden experimentellen Situationen wurden die
Finite-Elementen-Analysen im FEM-Programm MSC.Marc/Mentat numerisch gegen-
über gestellt.
Zur Simulation der tierexperimentellen Situation wurden aus einem Teil der Präpara-
te Schnitte gefertigt und diese mit einem Mikroskop fotografiert. Diese Photos wur-
den digitalisiert. Aus dem anderen Teil der Präparate wurden computertomographi-
sche Schnittbilder erzeugt. Mit dem Rekonstruktionsprogramm ADOR3D wurden aus
diesen Bildern dreidimensionale  Oberflächenmodelle  generiert.  In  der  praktischen
Durchführung erwies sich die Schnittbilderzeugung mittels Computertomograph ge-
genüber der Bilderzeugung über den Zwischenschritt histologischer Schnittpräparate
für diese Fragestellung überlegen, da mit deutlich geringerem Zeitaufwand detaillier-
tere Modell erhalten wurden. Alle Modelle wurden entsprechend des Experimentes
bzw. der klinischen Untersuchung mit Randbedingungen (Materialparameter, Lasten)
beaufschlagt und die Zahnauslenkungen berechnet. Zunächst wurden die Material-
parameter des Parodontalligamentes aus vorherigen kieferorthopädischen Studien
verwandt.  Im Vergleich der experimentell  und numerisch ermittelten Kraft-/Auslen-
kungsdiagramme konnten diese Parameter iterativ so angepasst werden, dass die
errechneten kraftabhängigen Zahnauslenkungen den klinischen bzw. experimentel-
len Situationen entsprachen. Nachfolgend wurden diese validierten Modelle zur Er-
rechnung der Verzerrungs- und Spannungsverteilungen im Parodontalligament und
Knochen um belastete Zähne genutzt. 
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Es konnte gezeigt werden,  dass die initiale Zahnbeweglichkeit  des ersten oberen
Molaren vom Durchbruchsstadium seiner distalen Nachbarzähne abhängig ist. Die
größte Translation des ersten Molaren ergab sich wenn der zweite Molar nicht oder
halb durchgebrochen war. Die Auslenkung des ersten Molaren bei vollständig durch-
gebrochenem distalen Nachbarzahn ist im Experiment um bis zu 50 %, klinisch um
durchschnittlich 10 %, verringert gegenüber einem maximal halb durch gebrochenen
Nachbarzahn. Etwa 50 % der Kraft wurde im Experiment auf den zweiten Zahn über-
tragen, klinisch annähernd 30 %. Durch die Materialanpassung  an die jeweilige Si-
tuation wurde außerdem deutlich, dass das Auslenkungsverhalten von Zähnen von
den Belastungszeiten abhängig ist. Weitere zeitabhängige Experimente an Schwei-
nepräparaten bestätigten diese Berechnungen.
Die Verwendung eines idealisierten Modells ließ Individualitäten in der Morphologie
der Zähne und im Aufbau des umgebenden Halteapparates unberücksichtigt.  Die
Parodontalspaltbreite wurde idealisiert mit einer gleichmäßigen Stärke von 200 µm
angenommen. Außerdem ging das Materialmodell von einer Isotropie und Homoge-
nität des gesamten Parodontiums aus; eine wissentliche Abweichung zur Realität,
die im Rahmen der Idealisierung des Rechenmodells bewusst vorgenommen wurde,
da sie die zurzeit  bestmögliche Näherung an die tatsächlichen Vorgänge im Par-
odontium  beschrieb.  Ebenso  konnten  Einflüsse  von Kauvorgängen,  dem Zusam-
menbiss von Oberkiefer und Unterkiefer, sowie Weichteilfunktionen im Rahmen der
Idealisierung  keine  Berücksichtigung  finden.  Obgleich  die  theoretischen,  numeri-
schen Modelle Beschränkungen in Bezug auf ihre Darstellung der lebenden biologi-
schen Strukturen haben, scheint es, dass der große Zeitaufwand und die Rechen-
leistung, resultierend aus der hohen Komplexität des FEM-Modells, angesichts der
dargestellten Resultate gerechtfertigt sind.
Klinische Erfahrungswerte in Bezug auf die Zahnbewegung mit Headgear konnten
mit  allen  drei  Untersuchungsmethoden  bestätigt  werden.  Die  dargestellte  Studie
stellt somit ein Beispiel für den Einsatz von theoretischen, biomechanischen Model-
len mit direkter klinischer Bezug vor. 
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8 Ausblick
Mit zunehmender Leistungsfähigkeit der Computer und immer schnelleren Rechenal-
gorithmen wird es verstärkt möglich sein, Materialmodelle immer mehr der komple-
xen Realität anzupassen und trotzdem Ergebnisse in akzeptablen Rechenzeiten zu
erhalten. So könnten in das Materialmodell des Parodontiums anisotrope, inhomoge-
ne und hydrodynamische Effekte eingebaut werden. Auch in die Modellierung des
Knochenumbaus werden neue mathematische und medizinische Erkenntnisse ein-
fließen. Die mathematische Beschreibung des Neuvernetzungsprozesses während
des Knochenumbaus ist Thema einer weiterführenden Dissertation,  die in der Ar-
beitsgruppe begonnen wurde. Auch können mit zunehmender Auflösung bildgeben-
der Verfahren und höherer Computerleistung einzelne Strukturen wie der spongiöse
Knochen detaillierter rekonstruiert werden und somit die Modelle immer stärker der
Realität angepasst werden.
Weiterhin werden mit dem vorgestellten dreidimensionalen Modell eines menschli-
chen Oberkiefers auch in Zukunft verschiedene klinische Probleme simuliert. Es wer-
den weitere kieferorthopädische Fragestellungen, wie die Lage der Widerstandszen-
tren aller Zähne, die Lage der Rotationszentren verblockter Zähne oder der Einfluss
verschiedener kieferorthopädischer Behandlungselemente untersucht werden. In ei-
nem weiteren Schritt soll das idealisierte Modell an patientenspezifische Daten, wie
individuelle Materialparameter und Morphologien, angepasst werden.
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